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Introduction

Introduction

L’imagerie nucléaire est utilisée en médecine, pewliagnostic de certaines pathologies
cancéreuses ou non. Elle consiste a détermineridi@ibdtion dans l'organisme d’un
radiotraceur, administré a un patient. En imagsci@tigraphique, les radiotraceurs utilisés
émettent des photons gamma. Le radiotraceur leqousant est le technétium, qui émet des
photons gamma d’énergie 140 keV. Ces photons gamswna détectés par une gamma
caméra. En routine clinique, les gamma caméraséds reposent toujours sur le principe des
gamma cameéras mises au point par H. Anger dansanases 1960. Ces caméras sont
constituées d’'une ou de plusieurs tétes de déteatachaque téte de détection est composée
d'un systeme de collimation classique et d’'un medi¢ détection a base de scintillateur.
Elles permettent d’obtenir les images, dites imag@stigraphiques, en acquisition planaire
ou en acquisition tomographique.

Ces gamma caméras d’Anger présentent quelquesatioms. En effet, outre son
encombrement important, le module de détection &e bae scintillateur et de
photomultiplicateurs présente un taux de comptage,résolution spatiale intrinséque et une
résolution en énergie dont les valeurs sont prodesdimites de la physique de détection. De
plus, son systeme de collimation limite presquai&éul la résolution spatiale et I'efficacité
de la caméra. Le collimateur le plus courammetiséaten routine clinique est un collimateur
a trous paralleles. Son dimensionnement est oiis d’assurer le meilleur compromis
entre la résolution spatiale et I'efficacité decéaméra. Cependant ce compromis peut limiter
la qualité des images scintigraphiques, donc rediffieile I'interprétation diagnostique des
images.

Pour améliorer la qualité des images des gammaresméde nouveaux modules de
détection peuvent étre utilisés. Les détecteurask lne semi-conducteurs de la famille du
tellurure de cadmium (CdTe ou CdZnTe), fonctionreatempérature ambiante, sont de bons
candidats pour ces applications. Leur encombreesnhinimal et leur taux de comptage est
meilleur que celui des modules a base de scidilfatDe plus, la détection directe des
photons par les semi-conducteurs permet d’atteinoie résolution spatiale intrinséque
inférieure a celle des détecteurs scintillateurdirtz la mesure de la profondeur d’interaction
du photon dans le semi-conducteur permet d’améliareésolution en énergie et l'efficacité
des détecteurs.

Cependant l'utilisation de tels détecteurs assaugssystemes de collimation classiques
ne suffit pas pour améliorer significativement lalité des images. C’est pourquoi, les études
s’orientent vers de nouveaux systemes de collimatgsociés aux détecteurs semi-
conducteurs CdTe ou CdZnTe.

C’est dans ce contexte que s'’inscrit ce travaithtse, au cours duquel l'architecture
HiSens (pour High Sensgtivity) a été proposée. Cette architecture est mmsge d'un
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collimateur a trous paralléles a large ouverturguéaire et d’'un module de détection a base
de semi-conducteurs monolithiques pixellisés CdZnEke a pour objectif d’améliorer
I'efficacité des gamma cameéras, tout en mainteaargn améliorant, leur résolution spatiale,
en tirant profit des nouvelles performances offefar le détecteur.

Le chapitre | rappelle le principe général de l'imagerie gamraa, décrivant les
radiotraceurs, la chaine de détection et les tyfszjuisition de la gamma caméra d’Anger.
Les limites physiologiques, physiques et techngogs de la caméra sont ensuite mises en
évidence, afin de mieux identifier les besoinsfdasres gamma caméras.

Le chapitre Il est dédié a une étude bibliographique. Dans umipregemps, les semi-
conducteurs utilisés en imagerie gamma sont présept plus particulierement les semi-
conducteurs CdTe et CdznTe, en distinguant lesctites planaires et les détecteurs
monolithiques pixellisés. Dans un second temps,cl@dmateurs classiques des gamma
caméras, utilisés en routine clinique pour la pfup&ntre eux, sont décrits. Leur géométrie
est présentée, ainsi que leurs caractéristiquas, évantages et leurs inconvénients.

Le chapitre Il est consacré a un état de l'art des codes deaimuldédiés a I'imagerie
meédicale et des méthodes de reconstruction en neaggmma. Ces états de I'art permettent
d’introduire les logiciels de simulation et les hades de reconstruction utilisés dans le cadre
de cette these.

Le chapitre IV présente la nouvelle architecture de gamma capréposée durant ce
travail de thése. Il est structuré en trois partles premiére partie justifie I'utilisation de
détecteurs semi-conducteurs CdZnTe, et notammerddtecteurs monolithiques pixellisés,
en mettant en évidence leurs avantages par rappartmodules de détection a base de
scintillateur. La deuxiéme partie présente les gancaméras a base de détecteurs CdZnTe
existantes (prototypes ou produits commerciauxjeets collimateurs associés, ainsi que
lintérét d’'une association des détecteurs CdZntlig eollimateurs classiques. Enfin, la
troisieme partie présente en détail I'architectdi®ens

Le chapitre V décrit les deux logiciels de simulation utiliseésd le cadre de cette thése
pour évaluer les performances de l'architectureeHsS SINDBAD et PENELOPE. La
premiéere partie présente I'adaptation du logicitNIBAD pour les applications gamma,
dans le mode émission. La deuxieme partie présentegiciel PENELOPE, couplé au
logiciel TASMANIA pour nos applications. L’étude ##Sens par SINDBAD et PENELOPE
- TASMANIA est ensuite discutée.

Le chapitre VI analyse les performances de l'architecture HiSeerst-a-dire les gains
en efficacité et en résolution spatiale par rapparhe architecture classique, équivalente a la
caméra d’Anger. HiSens est étudié en acquisitiangite et en acquisition tomographique, a
I'aide du logiciel SINDBAD et PENELOPE, couplé a $MANIA. Les premiers résultats
expérimentaux sont ensuite présentés dans unedepartie.

Enfin, les conclusions de ce travail de thése seemposées, mettant en évidence les
perspectives sur le développement d’HiSens.
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Chapitre |

Pour introduire ce travail de thesegus rappelons le principe général de I’imad
‘gamma, en présentant les radiotraceurs, la chaldétection et les types d’acquisition di
:gamma cameéra d’Anger. Ensuite, les limites physiglees physiques et technologiques;
‘la caméra sont mises en évidence, afin de mieuxtifei les besoins des futures gam
;cameras. !

| Présentation de la gamma caméra d'Anger

I.A Les radiotraceurs utilisés pour l'imagerie gamma

Un radiotraceur est composé d’un traceur biologigue’un marqueur radioactif. Le
traceur biologique intervient dans le fonctionnement d’'un organe aunel cellule, et assure
un suivi biologique. Lemarqueur radioactif est un radio-isotope, émettant des rayons
gamma. Ce marqueur radioactif permet de connaitdestribution du traceur biologique dans
les tissus et de suivre I'évolution de cette distion dans le temps. Le radiotraceur permet
ainsi une étude non invasive de processus biochasicet physiologiques, de certaines
pathologies cancéreuses ou non.

Le choix du radio-isotope se fonde sur ses pragwig@hysiques et sur ses propriétés
chimiques :

- les trois principales caractéristigues physiques doit satisfaire un radio-isotope,
reposent sur la nature de son rayonnement, I'émeigison rayonnement émis, et sa période
physique (ou demi-vie radioactive). Les radio-ipet® émetteurs de photons gamma sont
privilégiés car ils permettent une détection atéereur du patient tout en minimisant la dose
d’irradiation recue par le patient. L’énergie des gghotons gamma doit satisfaire un
compromis entre une énergie suffisamment élevée Ipoiter I'atténuation des photons dans
le patient et une énergie suffisamment faible poinimiser la dose d’irradiation au patient.
Enfin, la période physique (temps au bout duqueblaulation du radio-isotope est réduite de
moitié par désintégration) doit satisfaire un coompis entre une période suffisamment
longue pour permettre de suivre le processus plogiipe et une période suffisamment
courte pour éviter une irradiation inutile du patie

- les propriétés chimiques du radio-isotope doiveatmettre son adjonction a un
traceur, sans modifier les propriétés biologiquescd traceur. Il doit également étre lié au
radiotraceur par une liaison forte, afin de neé&ies dissocié de celui-ci lors de sa distribution
dans les tissus. De plus, la période biologiqueratiio-isotope (temps au bout duquel la
population du radio-isotope est réduite de moita¥ plimination de I'organisme) doit
satisfaire le méme compromis que pour la périogsighe.

Actuellement, le radio-isotope satisfaisant au miees criteres de sélection est le
technétium 99m(*%rc). C'est la raison pour laquelle il est utilisé $i@0% des examens en
meédecine nucléaire. Il s'agit d'un radio-isotopett@ur de photons gamma, ces photons ont
une énergie principale de 140 keV (avec un rapg@mbranchement de 91%, c'est-a-dire
que la désexcitation difj;Tc se réalise par émission de photons de 140 keV @#¥tsdes

12



Chapitre |

cas). Il possede une période physique ge=T6 heures. Cette courte période physique permet
de limiter la dose délivrée au patient. Elle impoganmoins une fabrication sur le site
hospitalier au moyen d’un générateur, dit « vactechnétium ».

Le technétium 99m est issu de la désintégratiomadiinélément molybdene instable
2Mo), qui posséde une période physique plus longug €66 heures) que I&Tc. Le
molybdene instable est obtenu par bombardementamégaie du molybdén‘ffMO stable.
Pour résumer, deux étapes sont discernables pgposdir du technétium 99m instable :

- la premiere étape consiste en un bombardementipanéutronique dujsMo stable
dans un réacteur. Cette étape se traduit parhitbbrede l'isotopesMo” instable :
BMo + N= 2Mo’

- la seconde étape se résume en la désintégratictnog@igue duj;Mo™ instable, sur le
site hospitalier (dans une « vache a technétiunCejte étape se traduit par I'obtention de
l'isotope®*arc” instable :

IMo" = “mTc + € + antive

Ensuite, la désexcitation diiiTc’ instable enIc se réalise par émission de rayons
gamma, dont la principale raie est a I'énergie 4@ keV. Il est couramment utilisé par
exemple pour la scintigraphie osseuse, cardiaquéhyoidienne. D’autres radio-isotopes
sont aussi utilisés dans les services de médeariéaire. En particulier :

- liode 123 (21, 159 keV, T = 13 heures), utilisé par exemple pour la sciafibie
thyroidienne ;

- le thallium 201 {3TI, 75 et 135 keV, T, = 73 heures), utilisé par exemple pour la
scintigraphie cardiaque ;

- lindium 111 (45in, 171 et 245 keV, 11> = 67 heures), utilisé par exemple pour la
scintigraphie du sang (plaquettes sanguines).

I.B La chaine de détection d'une gamma caméra d’Anger

Les gamma cameéras (Figure I-1) utilisées aujourddans les services de médecine
nucléaire sont basées sur le principe mis au painH. Anger dans les années 1960 [Anger,
et al., 1964]. Ces caméras sont constituées d’'ur@usieurs tétes de détection. Une téte de
détection est composée d’oallimateur a trous paralléles, d’un criststintillateur Nal(TlI),
d'un guide de lumiere, d'un ensemble de tubphotomultiplicateurs (PMTs pour
PhotoMultiplicators Tubes en anglais) et d'uéectronique spécifique. Les différents
composants de cette téte de détection sont présenie la Figure [-2 et détaillés
successivement dans les paragraphes suivants.téadéé détection est protégée par un
blindage en plomb afin de minimiser le bruit dedagénéré par des sources radioactives a
'extérieur du champ de vue de la caméra. Les dames classiques du champ de vue utile
d’'une téte de détection sont de 40 x 56.cm
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Figure I-1 : Exemple de gamma caméra d’Anger a déies de détection (DST-XLi).

Electronique

Photomultiplicateurs

pdedtd

Guide de lumiere
Scintillateur Nal(T1)

S
T

—

=

Collimateur

T

Source radioactive
(dans le patient)

|

Figure I-2 : La composition d’une téte de détectiergamma caméra d’Anger.

I.B.1 Le collimateur a trous paralléles

Le collimateur a pour réle de sélectionner spatiagiet les photons, avant qu'ils
n'atteignent le détecteur. En effet, les radioapet utilisés en imagerie gamma sont des
sources isotropes, c'est-a-dire qu’elles émettestrdyons gamma de maniére uniforme dans
toutes les directions (sur4téradians). Le collimateur permet de sélectioteephotons de
certaines directions afin de préciser la localsatides sources. Les collimateurs sont
présentés plus en détail dans le chapitre Il, aoté@mment une description des collimateurs
classiqguement utilisés en médecine nucléaire. Nosanplement ici que, le plus souvent, les
caméras d’Anger sont constituées d'un collimatetroas paralleles hexagonaux en plomb
(Figure 1-3). Il s'agit d'un collimateur dont lesus sont de forme hexagonale, paralléles entre
eux et orientés orthogonalement a la surface dectién. Le collimateur le plus utilisé porte
le nom de LEHR (pour Low Energy High Resolution).
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Collimateur a trous
paralléles hexagonaux

Collimateur a trous Détecteur
paralléles

Source
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Figure 1-3 : Collimateur a trous paralléles hexagon(vue de profil et vue de face).

I.B.2 Le scintillateur Nal(TI)

Les gamma caméras sont équipées d'un cristal mooa® scintillant d'iodure de
sodium dopé au thallium: Nal(Tl). Ce scintillateast un scintillateur inorganique. Il
convertit les photons gamma en photons lumineua. llavantage de présenter une bonne
efficacité de conversion entre I'énergie déposédgsaphotons gamma et I'énergie lumineuse
émise. Ce processus de conversion est le suiviamsqu'un photon interagit dans le
scintillateur (par effet photoélectrique ou parfusion Compton [voir Annexe 1]), il céde de
'énergie & des électrons. Ces électrons vont ensaniser et exciter les atomes et les
molécules du milieu. Le retour vers I'état fondataéc'est-a-dire un état ni ionisé ni excité)
s’accompagne d'une émission lumineuse isotrope. @anle alors de luminescence
caractéristique du milieu. L'intensité de cette €siin lumineuse est proportionnelle a la
guantité d’énergie cédée par les photons ayantigite

Bien qu’hygroscopique et nécessitant une encapsaldiermétique, le scintillateur
Nal(TI) fait partie des scintillateurs inorganiques plus utilisés pour la détection des rayons
gamma en médecine nucléaire. Il représente, awe l@ meilleure solution technique et
economique pour les constructeurs de gamma cam#aseade scintillateur. Dans le Tableau
I-1, les propriétés du scintillateur Nal(Tl) sonbngparées aux scintillateurs CsI(TIl) et
Csl(Na), principaux concurrents du Nal(Tl).

Scintillateur Nal(Tl) CsI(Tl) Csl(Na)
Indice de réfraction 1,85 1,79 1,79
Z effectif 51 54 54
Masse volumique (g/cth 3,67 4,51 4,51
Coefficient d’atténuation (ci) & 140 keV 2,45 3,61 3,61
Constante de décroissance (ns) 230 1000 650
Luminosité relative au Nal(TI) 100 132 75
Longueur d’onde d’émission (nm) 410 530 420
Hygroscopique oui non non

Tableau I-1 : Propriétés des principaux scintillasepour I'imagerie gamma [Levin, et al., 2003].
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Les scintillateurs Nal(Tl), Csl(Tl) et Csl(Na) pesent un numeéro atomique, une masse
volumique et un coefficient d’atténuation suffisapbur leur permettre de détecter les rayons
gamma aux energies considérées en médecine naecléair

Cependant, le scintillateur Nal(Tl) présente le llmei compromis comparé aux
scintillateurs Csl(Tl) et Csl(Na) (Tableau I-2) :

- il posséde une bonne efficacité de conversion didreergie déposée et I'énergie
lumineuse (traduit par le terme de luminosité, &(Nl) sert de référence) ;

- il est transparent a sa propre lumiére, et sa spapectrale (de longueur d’onde
d’émission de 410 nm) est parfaitement adaptée pm& conversion électrique de la
photocathode bi-alkaline du tube photomultiplicatd®®MT), dont la fonction est détaillée ci-
dessous.

Enfin, la maitrise de fabrication du scintillatédal(TI) permet de réaliser des cristaux

de grandes dimensions et sans déefaut d’homogéahéi&seau cristallin.

Scintillateur Nal(Tl) CsI(Tl) Csl(Na)
Rapidité (constante de décroissance) +++ + + 1+
Efficacité de conversion (luminosité relative) ++ +++ +

Adapté a la photocathode des PMTs (longuepr
d’onde d’émission)
Non encapsulation (non hygroscopie) - + +

+++ - +++

Tableau I-2 : Comparaison qualitative des princxpseintillateurs pour I'imagerie gamma.

[.B.3 Le gquide de lumiére

Le guide de lumiere assure un couplage optiquee datcristal scintillant et les tubes
photomultiplicateurs. Le matériau le constituarggemle un indice de réfraction (N) proche de
celui du scintillateur, telle que le verre (N =)1,B'adaptation d'indice de réfraction entre le
cristal Nal(Tl) (indice élevé N =1,85) et le videes photomultiplicateurs (N = 1) permet
d'éviter la transition trop brutale entre ces debeux, et donc d'éviter la réflexion totale des
rayons lorsqu'ils sont inclinés par rapport aueifsices. De plus, ce guide de lumiére permet
un éloignement des photomultiplicateurs par rapportristal et ainsi de disposer d’'un plus
grand nombre de photomultiplicateurs, donc d’'undleuwge résolution spatiale.

[.B.4 Les tubes photomultiplicateurs

Un tube photomultiplicateur (PMT) permet la convamsdu signal lumineux de la
scintillation en un signal électrique exploitablar pes circuits électroniques. Pour cela, un
PMT est constitué d'une photocathode bi-alkalind'@d ensemble de dynodes (Figure 1-4).
La photocathode assure la conversion d'un photamnkux en électrons. Cependant le
nombre d’électrons produits en sortie de la phdtmzie (traduit par le terme de rendement
guantique) reste faible, de l'ordre de 25%. C'astdison pour laquelle un ensemble de
dynodes est disposé en cascade dans le PMT. Cedatypermettent de réaliser un processus
de multiplication de charge, et ainsi d'amplifiemlombre d'électrons. Cette amplification est
le gain du PMT, il dépend du nombre de dynodesdadhaute tension appliquée aux bornes
du PMT. Classiquement, ce gain est d’enviroff. En sortie d'un PMT, lintensité des
impulsions électriques est proportionnelle a I'@nercédée par les photons gamma dans le
scintillateur.
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Figure I-4 : Schéma d’un tube photomultiplicateur.

[.B.5 Le circuit électronigue analogique

Le circuit électroniqueanalogique permet de déterminer la localisation paunt
d’interaction du photon dans le cristal et la valée I'énergie du photon. Pour cela, le circuit
analogique est constitué d’'un réseau de quatrstaéses par PMT. L'étude des signaux
électrigues aux bornes de chaque résistance delésu®MTs permet de calculer par
pondération barycentrique la localisation du paiiiiteraction et I'énergie du photon. Les
signaux des résistances fournissent le positionnemeon I'axe des X (Xet X) et le
positionnement selon l'axe des Y *(Yet Y) mais également I'énergie du photon E
(correspondant a la somme des signaux de tous MEBs)P Cette énergie est égale a
[Mahmoud, et al., 2004] :

E=X"+X"+Y"+Y"~ Equation I-1
le point d’interaction (X, Y) sera donné par :
X=X"-X"etY=Y"-Y" Equation I-2
Afin que les coordonnées de l'interaction X et Yiesb indépendantes de I'énergie

d’émission du radio-isotope utilisé, les valeursutés des coordonnées X et Y sont
normalisées par rapport a I'énergie totale de hé@ngent traité :

y = X =X Y-y

2" e = Equation I-3
XT+ X~ Y'+Y~

On dispose ainsi pour chaque interaction d'un phote trois informations: les
coordonnées de sa position d’interaction X et ¥ogt énergie E. Ainsi lors d’une acquisition,
toutes les interactions sont répertoriées selon pasition X ¢ AX) et Y (x AY) et leur
énergie E£ AE). L'image scintigraphique correspond alors a isualisation du nombre
d’interactions en chaque position et dont I'énerge comprise dans une fenétre en énergie,
par exemple entre deux énergies : BAEO et EO +AEO, ou EO est I'énergie du photon du
radio-isotope d’étude (typiquement, 140 keV°a8lrc) etAEO est la largeur & mi-hauteur de
la réponse en énergie pour I'énergie EO (ce paintiétaillé dans le paragraphe 11.C.1).
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[.B.6 Les processeurs

Les processeurs assurent I'acquisition des donfigéighage et le stockage des images.
lls permettent également de réaliser des correctorligne et un traitement des données. Les
corrections en ligne sont destinées a réduire gweifections de la gamma caméra. Elles
incluent un ajustement automatique du gain des PMdsfication de I'étalonnage et de la
stabilité dans le temps et I'espace), une correcéip €nergie, une correction de linéarité
(suppression les distorsions spatiales par coorectes coordonnées X et Y en temps réel) et
une correction d’efficacité (uniformisation par motion des valeurs de chaque pixel image).
Le traitement des données consiste a traiter lenmations afin d’obtenir une image
exploitable. Il inclut par exemple les techniqueslidsage ou de filtrage des images, et les
techniques de reconstruction d'image.

I.C Les modes et les types d’acquisition d'une gammarogra d’Anger

La gamma caméra d’Anger peut fonctionner selon deases: un modstatique et un
modedynamique.

- Le mode statigue est un mode ou linformation temporelle n'est pagloitée.
L'information utilisée est celle comptabilisée panda durée totale de I'acquisition.

- Le mode dynamique est un mode ou linformation temporelle est exgei
L'information utilisée est liee au temps, c'esti& djue les données acquises sont traitées
selon des courbes « activité-temps ». Ce mode dguampermet de connaitre le
fonctionnement d’organes tels que les reins (imagénale dynamigue) ou le coeur (imagerie
cardiague dynamique). Pour ce dernier exemplegdesbes « activité-temps » peuvent étre
obtenues par une synchronisation entre un électiioggamme et la gamma caméra afin de
positionner les images dans le cycle cardiaque.

Ces deux modes (statique et dynamique) sont @tias&si bien en acquisitigianaire
(acquisition a un seul angle de vue) qu'en acdquisitomographique (acquisition en
plusieurs angles de vue).

- Lors d’'une acquisitiorplanaire, la téte de détection de la gamma caméra reste fix
durant toute l'acquisition. Cette acquisition nenpet d'explorer qu'une partie du corps
correspondant au champ de vue de la gamma camérdypeé d'acquisition permet au
meédecin d'avoir une image 2D directement interptétacorrespondant a une projection 2D
d’'un volume 3D (le patient). Aucune information $autocalisation en profondeur des sources
radioactives distribuées dans le patient n’essalisponible.

- Lors d’'une acquisitiotomographique, la téte de détection de la gamma cameéra
tourne autour du patient. La téte de détectionisgadlors des acquisitions a différentes
valeurs d’angles de vue discrétes. Typiqguement,aggeisition tomographique comporte 64
ou 128 angles de vue couvrant 360° autour du patm type d'acquisition nécessite des
techniques de reconstruction dimages afin que ddetin dispose d'images interprétables,
sous forme de coupes (2D) d'un volume (3D). La lisation en profondeur des sources
radioactives distribuées dans le patient est alonsiue.

L’acquisition tomographique est communément appeBRECT, pour Single Photon
Emission Computed Tomography en anglais.
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I.D Exemples d’examens scintigraphiques

Différentes spécialités médicales font appels axamens scintigraphiques, afin de
mettre en évidence certaines pathologies. Par deemp

- la scintigraphie est utilisée @ardiologie (étude du coeur). Elle permet alors d’étudier
le fonctionnement de ce muscle (sa facon de seramet) et de mettre en évidence
d’éventuelles zones ischémiques pendant un efiorles zones nécrosées (dans le cas de
l'infarctus).

- la scintigraphie est utilisée ereurologie (étude du cerveau). Elle permet par exemple
I'étude de certaines maladies dégénératives (colmammaladie d'Alzheimer), épileptiques, ou
infectieuses.

- la scintigraphie est utilisée emdocrinologie Elle permet notamment I'étude de la
thyroide et des parathyroides. Par exemple, elte demmandée si I'on suspecte une
hyperthyroide, voire éventuellement un hypofonctement ou une augmentation de volume
de la thyroide (goitre) ou encore pour le contddlme opération chirurgicale.

- la scintigraphie est utilisée emncologie Elle permet, par exemple, de mettre en
évidence des tumeurs ou métastases au niveau (egoe 1-5), ou de repérer les ganglions
sentinelles lors d’'un cancer du sein.

Ces exemples d’examens scintigraphiques, sont migssedans le Tableau 1-3, en
précisant notamment les isotopes utilisés, le typequisition et le temps de I'acquisition.

Isotope o9mTg 2007 123 Min
Energie (keV) 140 75 et 135 159 171 et 245
Période 6 heures 73 heures 13 heures 67 heureg
. 9Omre_HMDP 99mre. 9omre. 2047 sous 123 sous _
Radio-traceur 9MTc-MIBI o o n-octreotide
M c-HDP HMPAO nanocolloide forme ionisée | forme ionisée
. . Imagerie des ) ) . Imagerie des
L Imagerie des | Imagerie du . Imagerie du Imagerie du Imagerie de la 3
Application ganglions récepteurs de la
0s cerveau ) myocarde myocarde thyroide )
sentinelles somatostatine*
Activité injectée** 250 (repos)
300-700 350-500 - 110 10-15 110-220
(MBq) 700 (effort)
, L Planaire / Tomogra- Planaire / Tomogra- Tomogra- Planaire / Tomogra-
Type d’acquisition . . . . . . .
Tomographique phique Tomographique phique phique Tomographique phique
Nombre de projection 1 64 ou 128 1 60 60 1 60
Temps par projection 10 min 300ul5s 10 min 30s 30s 10 min 30s
Temps de I'acquisition 10 min 32 min 10 min 30 min 30 min 10 min 30 min

Tableau I-3 : Exemples d’examens scintigraphigéatigés dans les services de médecine nucléaire.

* J]a somatostatine est une hormone, qui permeeenttre d’inhiber la sécrétion d’hormone de craisea

** activité préconisée par les autorisations deensisr le marché (AMM). (internet@I-1)
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Figure I-5 : Exemple d'image d’'une scintigraphisesse,
face postérieure (a gauche) et face antérieureo{te

Il Les limites de I'imagerie gamma

Les gamma caméras sont limitées en performancek gqualité des images, c'est-a-dire
gu'elles ne permettent pas de diagnostiquer cememit certaines pathologies. Cette
limitation a trois raisons principales : une orgjiphysiologique (liée a la distribution des
radiotraceurs dans le patient et a la morphologi@atient), une originphysique (liée aux
propriétés d’interaction des photons avec la matiet une originéechnologique (liée aux
composants des gamma caméras d’Anger).

II.LA Les limites physiologiques

Les limites physiologiques sont liées a la distiiiru des radiotraceurs dans le patient et
a la morphologie du patient. En effet, les radicgtas peuvent se fixer sur d’autres organes
gue celui ou ceux recherchés spécifiguement p&mateur. Cela crée alors une activité de
fond dans le corps du patient. Par conséquenprigraste des images (différence d’activité
mesurée entre la région d’intérét et le fond) é€gradé. De plus, la qualité des images est
détériorée a cause des mouvements du patients goiiént inhérents (battements cardiaques,
respiration...) ou fortuits (mouvement du patientgaart la durée de I'examen). Cela entraine
un flou sur l'image et crée des artéfacts sur femges reconstruites. Enfin, la qualité des
images est dépendante de la taille et de la margleméme du patient. En effet, plus le
corps d’un patient est imposant, plus la proportderphotons atténués et de photons diffusés
dans les tissus est grande. La statistique de egaute la gamma caméra est de ce fait plus
faible, augmentant le bruit sur I'image : I'imag& donc de moindre qualité.

II.B Les limites physiques

Les limites physiques sont liées aux interactioes photons dans le corps du patient.
Les deux principales interactions des photons dveuatiére, aux énergies des principaux
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radionucléides utilisés sont I'effet photoélecteget la diffusion Compton [voir Annexe I].
Suite a ces interactions, deux phénoménes affeletepiantification de I'activité dans la zone
d’intérét : le phénomene d’atténuation et le phé@moende diffusion des photons par les tissus
du patient et par le collimateur traversés avaatteindre le détecteur.

[1.B.1 Le phénoméne d’atténuation

Le phénomene d’atténuation se traduit par une ditiwn du nombre de photons lorsque
ceux-ci traversent de la matiere. Cette perte detopls se réalise soit par absorption
photoélectrique soit par diffusion Compton. Cetteérauation suit une loi exponentielle
fonction de I'épaisseur de tissus traversée paptedgons. Le nombre de photons | transmis
apres traversée d’'un milieu d’atténuation inhomeg@epaisseur totale L est donné par la loi
d’atténuation de Beer-Lambert :

L
=1, Xex;{—ju(x).dx) Equation 1-4
0

avec p le nombre de photons initiaux et pu(x) le coefitie’atténuation linéique total (en
cm™®) du milieu considéré et a I'énergie considéréec@efficient d’atténuation linéique total
représente la probabilité d’interaction (toute omfue : photoélectrique, diffusion
Compton..) d’'un photon par unité de longueur. Il satisfdfguation I-5. Le paramétre pt/
est appelé coefficient d’atténuation massique téea cm?z/g) du milieu considéré et a
I'énergie considérée.

NA

=—AXo Equation I-5
A

o =

avecp est la masse volumique du milieu traversé (en G)cMa le nombre d’Avogadro
(Na = 6,02 18> mol™), A la masse atomique du milieu (en g.Moplet o la section efficace
totale du milieu (en c).

La conséquence de l'atténuation des photons dansata&re se traduit par une sous-
estimation de l'activité des structures profonddse correction de cette atténuation est
possible [Faber, et al., 1984] [Zaidi et Hasega2@)6]. Pour cela, il faut connaitre
'épaisseur et la nature atténuante des tissugrgés, autrement dit, il faut disposer d’'une
carte d’atténuation des tissus. Cette carte da#tibon des tissus peut étre obtenue par
exemple avec un scanner a rayons X (CT, pour Compudmography en anglais). C’'est une
des raisons pour laquelle certaines machines couplEectement I'imagerie gamma a
limagerie X. Il s’agit de systémes hybrides SPECT.-C

[1.B.2 Le phénomeéne de diffusion

La diffusion par effet Compton est le phénomene@uwrs duquel un photon gamma est
dévié de sa trajectoire en passant a proximité dlactron, et perd une partie de son énergie.
Ce phénomene de diffusion est prédominant dartsskss mous donc dans I'organisme, pour
les énergies comprises entre 40 keV et 10 MeVeBtrdonc pas négligeable pour I'imagerie
gamma. Le probléme de la diffusion est que la difiée énergétigue entre des photons
n'ayant pas interagi et des photons ayant subidiffiesion Compton a petit angle dans les
tissus est faible. Or la gamma cameéra n’est paabtamle différencier ces photons, car elle
posséde une mauvaise résolution en énergie (ad®oi0% a 140 keV), donc une fenétre
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énergétique d’acceptation élevée. Par conséquestpthotons diffusés a petit angle sont
comptabilités dans la fenétre énergétique. Cesopbatendent I'image floue. La proportion
de photons diffusés dans la fenétre énergétiquestshé a 30% a 140 keV [Floyd, et al.,
1984]. Cependant, il existe plusieurs méthodesateection de la diffusion [Buvat, et al.,
1998] [Zaidi et Koral, 2006]. Une solution simpdistonsiste a acquérir simultanément des
images a plusieurs énergies. Le diffusé présers @afenétre énergétique est alors estimé par
des algorithmes plus ou moins complexes. Il estiensoustrait a I'image totale pour obtenir
une image avec moins de diffusé. Une autre solutsinde modéliser la contribution du
rayonnement diffusé pendant la reconstruction toamgque. Cependant il n’existe pas a
I'heure actuelle de solution parfaite de correctondiffusé.

II.C Les limites technologiques de la caméra d’Anger

Les limites technologiques sont liées aux compasdas gamma caméras d’Anger, et
plus particulierement au module de détection (Bletdur Nal(Tl) et PMTs) et au
collimateur. Ces limites sont traduites par lesap@tres du module de détectio@splution
en énergie efficacité, résolution spatiale intrinseque taux de comptage, et de la gamma
caméraiésolution spatialeetefficacite).

[I.C.1 La résolution en énergie du module de détection

La résolution en énergie est la précision avecdklgua gamma caméra est capable de
déterminer I'énergie d’un photon. L'imprécision ldemesure de I'énergie d’un photon résulte
des fluctuations statistiqgues sur le nombre de@i®tumineux émis par la scintillation, du
rendement quantique des photocathodes et du gairPNE's ainsi que de I'électronique
associée.

La résolution en énergie;Rst mesurée comme la largeur a mi-hautdgrde la réponse
en énergie de la gamma caméra pour I'énergiedlE photon du radio-isotope utilisé. Il
s’exprime en pourcentage :

R,(%)= "=

.100 Equation 1-6
0

La résolution en énergie d’'une gamma caméra d’Angessique est de I'ordre de 10% a
140 keV. Sur les caméras les plus récentes, aettdution en énergie est inférieure a 10%,
mais elle atteint aujourd’hui la valeur limite de physique de détection associée au gamma
caméra a base de scintilltauer Nal(Tl) [Mestaisalgt1994]. La fenétre énergétique peut étre
définie comme étant égale a deux fois la résoluganénergie soit de l'ordre de 20% a
140 keV. La conséquence de cette résolution engéndélevée se traduit en terme de
contraste sur I'image : il est de I'ordre de 77%e@une définition du contraste prise selon
Equation |-7) [Verger, et al., 2004].

Afond —-A

Contrastg%) =
Afond + A

insertfroid ] () Equation -7

insertfroid

avec Aond €t Ansert froig I'activité de fond et dans un insert froid.
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[I1.C.2 L'efficacité du module de détection

Dans le cas des caméras d’Anger, I'efficacité duluhe® de détection est équivalente au
pouvoir d’arrét du détecteur Nal(Tl), et cela graebon rendement quantique des PMTs.
Elle est donc évaluée par la capacité du Nal(Tppavoir arréter les photons gamma. Les
détecteurs Nal(Tl) présentant un coefficient diastion a 140 keV deu = 2,45 cnf,
I'efficacité de détection est de I'ordre de 90% poune épaisseur classique de Nal(Tl) de
9,525 mm. Cette efficacité pourrait étre ameélioedeaugmentant I'épaisseur de matériau,
mais au détriment de la résolution spatiale inédpuge du module de détection.

[1.C.3 La résolution spatiale intrinséque du module dedi&n

La résolution spatiale intrinseque correspond drkision sur la localisation d’'une
interaction d’'un photon dans le détecteur selon dgses X et Y. Elle est liée aux
caractéristiques du module de détection, surtoutiéecteur scintillateur, et d’une facon
moindre au guide de lumiére, aux PMTs et a I'éeutue associée. En effet, le scintillateur
émet des photons lumineux de maniere isotrope &uitee interaction, et la propagation de la
lumiere dans le scintillateur jusqu’aux PMTs s’glarLa localisation de I'interaction devient
donc imprécise, d’autant plus que le détecteurepais. On voit alors le compromis pour
déterminer le dimensionnement du détecteur : Isgmair doit étre optimale pour avoir une
bonne I'efficacité de détection et une résolutipatile intrinséque convenable.

La résolution spatiale intrinseque est mesurée ranlargeur a mi-hauteur de la
réponse spatiale a une source ponctuelle, placégusuprées du détecteur de la gamma
caméra, dépourvue de son collimateur. Elle estoddré de 3 mm pour un détecteur Nal(TI)

d’épaisseur 9,525 mm et a I'énergie 140 keV.

[1.C.4 Le taux de comptage du module de détection

Le taux de comptage d’'une caméra d’Anger est éwal8@0 000 coups par seconde sur
toute la téte de détection. D’'une part, ce tauxcdmptage est limité par les propriétés
intrinseques du scintillateur Nal(Tl), et plus partierement par sa constante de temps, qui
est de l'ordre de 230 ns. D’autre part, ce tauxcdmptage est limité par le traitement
électronique des informations (par le circuit éecique analogique). En effet, une
interaction d’un photon avec le scintillateur esitée par tous les PMTs. Ce fonctionnement
introduit un temps mort, c'est-a-dire un temps pandequel la caméra est en train de traiter
un événement et est indisponible pour en traitesagond. La caméra d’Anger n’est donc pas
une imagerie rapide et est inutilisable sous tait photonique.

[I.C.5 La résolution spatiale de la caméra

La résolution spatiale de la caméra correspond plua petite distance entre deux
sources ponctuelles pour que celles-ci soient thatdes sur I'image planaire de la gamma
caméra. Elle résulte de la contribution de la réismh spatiale intrinseque et de la résolution
spatiale géométrique du collimateur. Elle est masgomme la largeur a mi-hauteur (FWHM
pour Full Width at Half Maximum en anglais) de @nétion de dispersion ponctuelle (PSF,
Point Spread Function en anglais) (image planaineedsource ponctuelle). Elle est de l'ordre
de 10 mm, pour une source ponctuelle °d8Tc placée a 10 cm de la face d’entrée du
collimateur de type LEHR. Avec cette faible valelar résolution spatiale, la gamma caméra
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réalise des images de précision limitée. Cela pndre difficile I'interprétation diagnostique
des images.

[1.C.6 L'efficacité de la caméra

L'efficacité de la caméra est définie par le rappentre le nombre de photons
comptabilisés dans la fenétre énergétique et lebneme photons émis par la source sar 4
stéradians. Elle résulte de la contribution defitatité géométrique et de l'efficacité de
détection. L'efficacité géométrique est liee a l@ométrie du collimateur. En effet, le
collimateur assure une forte sélection spatialepdetons, en absorbant la majorité d’entre
eux. Avec le collimateur classique LEHR, I'efficcigéométrique est de I'ordre de 1,5'10
c'est-a-dire que sur 15 000 photons un seul paraerscintillateur. L’efficacité de détection
est liée a I'épaisseur du détecteur. Pour le daitetuir Nal(Tl) de 9,525 mm d’épaisseur, elle
est de l'ordre de 90%. Ainsi l'efficacit¢ de la &m est de l'ordre de 1,310
Approximativement, la proportion de photons danteteétre en énergie peut étre évaluée par
le rapport entre le coefficient d’atténuation plédéatrique et le coefficient d’atténuation total
du Nal(TI) a 140 keV soit environ 83,8%. L'efficaéeiphotoélectrique de la caméra est alors
de 'ordre 1,0 19, c'est-a-dire que sur 10 000 photons émis unpieatbn sera comptabilisé.
Cette faible efficacité de la gamma caméra obligéemps d’acquisition long pour avoir des
images de statistique suffisante (nombre de cowrs)noyenne 30 minutes. Le nombre de
patients suivi par jour est par conséquent resgt(emmoyenne 15 patients / jour).

1l Les besoins des futures gamma caméras

Les tétes de détection des gamma caméras d’Angecemposeées d’'un collimateur et
d’'un module de détection, comprenant un scintillatéal(Tl), un guide de lumiére, des tubes
photomultiplicateurs et une électronique spécifig@es tétes de détection présentent
'avantage de fonctionner a température ambiantie elisposer :

- d’une grande surface de détection (40 x 56)gm
- d'un bon pouvoir d’arrét des photons (90% des pisotie 140 keV) ;
- d’un collimateur statique (fixé au module de déteot

Mais ces caméras présentent de nombreux désavantagigant la qualité des images
scintigraphiques. Elles sont restreintes par :

- un encombrement important de la téte de détectlenpart tous les composants la
constituant ;

- un taux de comptage faible (de I'ordre de 300 GfMips par seconde sur toute la téte
de détection) ;

- une mauvaise résolution en énergie (de I'ordre0% & 140 keV) ;

- une mauvaise résolution spatiale intrinseque @deie de 3 mm a 140 keV) ;

- une mauvaise résolution spatiale de la caméra’qddré de 10 mm pour une source
de 140 keV placée a 100 mm) ;

- une mauvaise efficacité de la caméra (de I'ordré,fel0%).

Pour disposer d’'une meilleure qualité des imagéshjdctif est d'améliorer les
performances des gamma caméras. Pour cela, leeedugamma caméras devront étre
constituées d'un nouveau module de détection etedhouvelle géométrie de collimateur.
Ces caméras devront offrir :

- une meilleure résolution en énergie, afin d’amélide contraste des images ;
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un pouvoir d’arrét du détecteur au moins équivakantdétecteur Nal(T1)>(85% a
140 keV) pour ne par perdre en efficacité de digteates photons gamma ;

un fort taux de comptage, pour assurer un traiteémerioutes les interactions dans le
détecteur et rapidement ;

un fonctionnement a température ambiante (pouintalité d’utilisation en routine
clinique) ;

une grande surface de détection, afin de ne padi@ité par la taille du champ de vue
de la caméra lors d’'un examen ;

une résolution spatiale intrinseque au moins édgima au détecteur Nal(TlE @ mm

a 140keV) ;

une meilleure résolution spatiale de la caméra, d@é préciser les localisations des
fixations radioactives et d’'améliorer la détectitditle certaines pathologies ;

une meilleure efficacité de la caméra, afin de diuer les temps d’examen et/ou
diminuer la dose délivrée au patient.
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La premiére partie de ce chapitre présente Isemi-conducteurs en rappelar,
isuccinctement leur principe de fonctionnement. Woenparaison des sermdnducteur:
‘utilisés en imagerie gamma est ensuite exposéeprésentant leurs caractéristigt
.physiques. Les semi-conducteurs CdTe et CdZnTe denbons candidats pour ¢
‘applications s sont alors présentés plus en détail, en djstint les détecteurs planaire:
‘les détecteurs monolithiques pixellisés. En revantds performances de ces detecteui
'sont pas présentées ici, mais le seront dans fethiV.

. La deuxieme partie de ce chapitre expose le role dollimateur dans une gamn;
cameéra, en présentant les matériaux utilisés emntedes de fabrication possibles. Enst
‘les collimateurs les plus courants sont décris,gak les collimations pinhole, mutinhole,
:a trous paralléles et convergents. lls sont, payidpart, utilisés en routine clinique (sau
rcollimateur multipinhole, dédié exclusivement aujourd’hui a I'imagedu petit animal)
'Nous allons donc décrire leur géométrie, en mettardéwdence leurs caractéristiques &
‘que leurs avantages et leurs inconvénients. Césnatéurs sont associés au module
rdétection classique, a base de scintillateur Nal(Tlintérét de leur assdation aux
'détecteurs sentdenducteurs CdTe ou CdzZnTe fera l'objet d’'une séfie dans Ie
:chapitre IV. '

| Présentation des semi-conducteurs CdTe et CdZnTe

I.LA Présentation de l'interaction d’un rayonnement gamna dans un semi-conducteur

Les systémes de détection a base de semi-condgciguconstitués d'un détecteur semi-
conducteur et d’'une électronique adaptée. Le fonoBment d’un tel systeme repose sur le
principe de la conversion directe des photons gaemaaires électron-trou (Figure 11-6). En
effet, lorsqu’un photon interagit avec le semi-aacteur, il y dépose de I'énergie suite a une
interaction par effet photoélectrique ou effet Coonp(principales interactions aux énergies
considérées en médecine nucléaire) [voir Annexied. paires électron-trou (porteurs libres)
sont crées en nombre proportionnel au dépdt d'@me8pumis au champ électrique établi
dans le semi-conducteur entre les deux électroalesdé et cathode), ces porteurs libres
migrent dans le semi-conducteur induisant aux kddes un signal de variation de charge
analysable. La charge induite finale sur chaquetr@de est proportionnelle au nombre de

porteurs de charge, donc a I'énergie du photordénti

cathode anode

O—

—0
Source gamma

A 4

Traitement des donnégs

Figure 11-6 : Détection directe d’'un photon gamnaa pn semi-conducteur.
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|.B Les semi-conducteurs CdTe et CdZnTe

La sélection du module de détection a base de senttcteur se réalise suivant
différents critéres spécifiques a I'imagerie gaméragncé a la fin du chapitre .

[.B.1 Sélection d’'un semi-conducteur

Pour satisfaire ces criteres de sélection, le semducteur doit disposer d’'un certain
nombre de parametres physiques :

- la masse volumique(p) et lenuméro atomique (Z) du matériau doivent étre éleves
pour avoir un bon pouvoir d’arrét des photons ;

- I'énergie de création de paireglectron-trou doit étre la plus faible possibleupque
le signal mesuré soit le plus fort possible, cesignifie que la largeur de la bande interdite
du semi-conducteur doit étre petite ;

- le bruit dd aux fluctuations du courant d’obscudtst étre faible, ce qui signifie que
la résistivité du semi-conducteur doit étre élevé.résistivité( du matériau est liée a la
mobilité des porteurs, a la largeur de la banderdite et a la température. Pour que le semi-
conducteur puisse étre utilisé a température artéyiaa largeur de la bande interdite doit étre
importante. Nous voyons ici qu’il faut trouver uongpromis concernant la largeur de la
bande interdite. Elle doit étre de plus exemptdéfauts ou d'impuretés ;

- les parametres qui influent sur la collecte desgdgssont ladurée de vie(t) des
porteurs et leumobilité (u). Plus les charges sont mobiles et plus leuéalde vie est
longue, meilleure est la collecte. On recherchecdonproduit g maximal ;

- la collecte des charges, comme le bruit d0 au obudiobscurité, dépendent
directement dwehamp électriqueE appliqué. Le champ électrique est choisi de erar ce
gue le libre parcours moyen des chargek |goit grand devant I'épaisseur du détecteur.
Seulement le courant d’obscurité est proportionsel champ électrique et inversement
proportionnel a la résistivité. C’est pourquoi, poallecter les charges avec un bruit faible, le
produit{ut doit étre le plus grand possible ;

- la croissance du matériau doit étre suffisammeritris&e pour avoir accés a des
détecteurs de volume suffisant, avec boane qualité cristalling et a des bons rendements
(codts raisonnables).

Les semi-conducteurs les plus couramment utiligés fa détection des rayonnements
indirectement ionisants sont le germanium (Ge)ksilieium (Si), la famille du tellurure de
cadmium (CdTe et CdZnTe), ou encore liodure de comer Hgh. Les principales
caractéristiques de ces matériaux a températureaatatsont rappelées dans le Tableau II-4.
Et le Tableau II-5 permet de réaliser une comparmaiqualitative des différents semi-
conducteurs utilisés pour la détection des phoxoasgamma.

. absorp , . . bande E création mobilité durée de vie
semi- p : résistivite( . . ; :
A -tion interdite de paire électron trou électron trou
conducteur (g.cm®) 4 (Ohm.cm)
(cm) (eV) (eV) (cm2/V.s) (Hs)
Si 14 2,33 0,35 10 1,16 3,76 2100 1100 20 20
Ge 32 5,32 1,35 50 0,74 2,98 3600 4200 20 20
CdTe 48-52 6,06 4 >%0 1,47 4,43 1100 100 1 1
CdpoZno 1Te 48-30-52 6,0 3,84 >1b 1,5 4,64 1050 50 a 80 3 0,1
Hgl, 80-53 6,4 8,96 1% 2,13 42 100 4 1 25

Tableau Il-4 : Caractéristiques des principaux sesniducteurs utilisés pour la détection
des photons X et gamma [Sakai, et al., 1982] [@rAglon, 2005].
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absorption résistivité transport des charges tfuatistalline
S| * ** *kkkk *kkkk
Ge *%k * *kkkk *kkkk
CdTe *kk *k%k *k%k *kk
CdZnTe *kk *kkk *kkk **
Hg |2 K*kkkk K*kkkk *k *k
Efficacité Bruit Perf. spectrométriques Rendenwarill

Tableau II-5 : Comparaison qualitative des diffésesemi-conducteurs utilisés pour la détection
des photons X et gamma [Verger, et al., 2004].

Le semi-conducteur d'iodure de mercure (hHiggrésente une qualité de transport de
charges trés faible. De plus, la croissance de atériau est mal maitrisée et la toxicité du
mercure est importante. Le Hgl'est donc pas adapté a une utilisation en imageédicale,
malgré son pouvoir d’absorption trés élevé.

Les détecteurs en silicium (Si) et en germanium) et des matériaux légers, de part
leur faible numéro atomique (Z) et leur faible neas®lumique ). Leur efficacité de
détection de photons gamma est faible, limitant lgilisation en imagerie médicale. De plus,
a cause de leur faible résistivité, le silicium) (&ile germanium (Ge) doivent étre refroidis a
I'azote liquide (rendant délicate leur utilisatien milieu hospitalier), méme si le détecteur Ge
présente des performances inégalées a 77 K gr@aebanne cristallinité, sa faible énergie
d’ionisation, et sa bonne qualité de transportmateurs de charges (mobilité et durée de vie
tres élevées des électrons et des trous).

Les détecteurs CdTe et CdzZnTe sont des matériaux qbsorbants. En effet, pour
arréter 85% des photons incidents de 140 keV,ull 1 mm de Ge et 55 mm de Si contre
5 mm seulement de CdTe ou CdZnTe. De plus, delpartforte résistivité, les matériaux
CdTe et CdZnTe peuvent étre utilisés a températumbiante (rendant possible leur
utilisation en imagerie médicale), avec un failderant d’obscurité. lls présentent cependant
des qualités cristallines limitées, une plus f@mergie d’'ionisation, et une mauvaise qualité
de transport des porteurs de charges (mobilitéuetedde vie moyenne des électrons et trés
faible des trous).

Les mauvaises propriétés de transport des troubiljtéaet durée de vie) des détecteurs
CdTe, et en particulier du CdZnTe résultent du @éég des trous lors de leur migration dans
le détecteur (pour le détecteur CdZnTe, les prtgmide transport des trous sont environ 15
fois inférieures aux propriétés de transport desténs). Ce piégeage est notamment dd aux
nombreux défauts intrinséques du CdzZnTe (notamiesriacunes de Cd). Par conséquent, le
courant induit par les trous sera inférieur a cedduit par les électrons et leur collecte sera
plus longue. Par exemple, pour un détecteur Cd4ieT® mm d’épaisseur et pour un champ
appligué de 1000 V entre les électrodes (soit 2008f), la durée de transit maximale des
électrons dans le détecteur est de 0|&37La durée de vie des électrons est 12 fois plus
longue que la durée de transit maximale dans I€&nmat Leur collecte est donc assurée. En
revanche, pour les trous, la durée de transit maginest de 3,8ds (mobilité prise de
65 cm?/V.s). La durée de vie des trous étant deu$),1e libre parcours moyen des trous est
tres faible. lls sont piégés dans le matériau aslargouvoir atteindre la cathode. On constate
alors que la charge induite sur les électrodesigisjuement due aux électrons. Cela a pour
conséquence de dégrader les performances spedirastdes détecteurs. Des techniques
permettent de les améliorer. Elles seront aborgiessprécisément dans le chapitre IV.
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Les détecteurs CdTe et CdZnTe permettent aussgaeser des gamma caméras plus
compactes (moins encombrantes) que les caméragefABn effet, le module de détection a
base de semi-conducteur est dépourvu de compds#ntie le guide de lumiere et les tubes
photomultiplicateurs. De plus, pour une efficad® détection équivalente a 140 keV (entre
85% et 90%), I'épaisseur de CdzZnTe est de 5 mmred525 mm pour le Nal(Tl). Enfin,
des progres importants sur les méthodes de crassam été réalisés ces dernieres années.
Les détecteurs CdTe ou CdZnTe peuvent atteindiuedihui des dimensions de I'ordre de
25 x 25 x 5 mm

.B.2 Le matériau

La croissance des détecteurs CdTe et CdZnTe, wchnologie associée (dépdt des
contacts...) sont de mieux en mieux maitrisées. Gesctburs sont commercialement
disponibles mais leurs codts de fabrication sonbenéleveés.

a)La croissance

Le tellurure de cadmium est un semi-conducteuradéamille des II-VI. Comme la
plupart des composés de cette famille, il crigallilans la structure zinc blende : les atomes
de tellure {°Te) et de cadmium*{Cd) sont disposés selon deux réseaux cubiquesea fac
centrées décalés 'un par rapport a l'autre d’uargde la diagonale du cube. Chaque atome
est entouré par quatre atomes de l'autre élémesppses sur les sommets d’un tétraédre
régulier.

Les métallurgistes utilisent différentes méthodesbissance et différents dopages pour
obtenir du CdTe ou du CdZnTe (4N 1Te). Depuis 1990, les progres sur les méthodes de
fabrication ont permis de multiplier le volume atrésistivité de ces matériaux par un facteur
10. Cependant la maitrise de la croissance du imatéeste encore imparfaite (non-
uniformité des cristaux et non-reproductibilité tke qualité de la croissance). Elle est
responsable de son codt encore élevé, limitantrersmuvent son utilisation.

Suivant la méthode de croissance choisie, les @tégr physiques du matériau
(résistivité, mobilité et durée de vie des charghi@rent. Trois méthodes de croissance sont
principalement utilisées pour produire « induskei@ent » les détecteurs CdTe et CdZnTe
[Gros d’Aillon, 2005] :

- la Méthode Bridgman Verticale (VBM) ou HorizontaldBM) ou Verticale Modifiee

(MVBM) ;

- la Méthode Bridgman Haute Pression (HPBM) ;
- la Méthode de croissance par fusion zone (THM fJoavelling Heater Method).

Par ces méthodes, plusieurs matériaux sont comahareént disponibles. Les
principales sociétés fabricant les semi-conduct€dibe et CdZnTe sont :

- Eurorad (France, internet@II-2)

- Acrorad (France, internet@1I1-3)

- Saint-Gobain Crystal (France, internet@11-4)

- eV-Products (USA, internet@11-5)

- Orbotech Medical Solutions (anciennement Imarad ginta Systems) (Israél,

internet@11-6)
- Yinnel Tech (USA, internet@II-7)
- Redlen (Canada, internet@II-8)
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La qualité de la croissance du cristal est varidhlee société a I'autre. L’évolution des
techniques de croissance a permis de réaliseirdgsd de semi-conducteurs de taille de plus
en plus importante au fil des années, comme le maointes exemples de la Figure 11-7.

e |

| e - . = R v
e e G AT e T

L] -

Figure 11-7 : Exemple de dimensionnement de lingdZnTe (HPBM-CdZnTe d’eV-Products a gauche et
MVBM-CdznTe de Yinnel & droite).

b) Les défauts du matériau et les conséquences

Quelle que soit la méthode de croissance utiliféapsiste des défauts dans le matériau,
réduisant les performances des détecteurs [lvaial,, 2004] [Amman, et al., 2002] [Szeles,
et al., 2004] [Luke, et al., 2003]. Ces défautsvest Etre séparés en deux catégories :

- les défauts électroniques : fautes d’empilemerquidques atomes, responsables de la
résistivité et des propriétés de transport desepostde charges dans le matériau.

- les défauts micro-structuraux comme les joints idéng, les macles, les inclusions...
responsables des inhomogénéités des propriétégjpaysiu matériau.

Les défauts du matériau CdTe et CdZnTe et leursémrences ont été etudiés dans le
cadre d’'une thése du laboratoire [Gros d’AillonQZ]) et ne sont pas plus détaillés ici.

[.B.3 Etude des contacts électriques

Le champ électrique est appliqué par I'intermédiaie contacts métalliques (électrodes)
sur le matériau. Les métaux les plus courammeliségisont I'or, le platine et I'indium. Le
dépb6t se fait soit par évaporation thermique, @t pulvérisation, soit par procédé
electroless. Par exemple, des dépéts d’or d’envG0d A peuvent étre réalisés par voie
electroless sur les détecteurs CdTe et CdZnTe.difwi déposé migre alors dans le matériau
et forme ensuite une couche conductrice (I'élegyatienviron 1 um d’épaisseur. La qualité
des contacts électriques est intimement liée auwndé® performances spectrométriques des
détecteurs [Gros d’Aillon, et al.,, 2005]. Les géties des électrodes permettent de
différencier les détecteurs planaires des détextaonolithiques (Figure [1-8).
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Figure 11-8 : Exemple de géométries de semi-corelustCdTe ou CdZnTe planaires et monolithiques.
(CEA-LETI)

a)Les détecteurs planaires

Les détecteurs planaires se distinguent par la g&mndes contacts électriqgues. Ces
contacts électriques sont déposeés sur I'intégrdéte deux faces opposées (cathode et anode)
du matériau CdTe ou CdzZnTe (Figure 11-9). Les délectrodes sont donc non segmentées.
Pour réaliser une gamma caméra, plusieurs détscpdamaires sont juxtaposés de facon a
réaliser une matrice de détecteurs (nommeés pixaisctburs). Le systeme de détection se
compose donc d’'une matrice de pixels détecteurguf€ill-10), avec une indépendance
physique des pixels. Chaque pixel détecteur ped@ebnnaitre directement la position (X et
Y) d’interaction des photons. Les dimensions typgjules détecteurs planaires dont nous
disposons au laboratoire sont de 4 x 4 x 6°mans ce cas la résolution spatiale intrinséque
est de I'ordre de 4 mm.

Sy

CdTe || CdTe [[ CdTe || CdTe

cathodes

anodes

| | |
!

| Traitement des données|

|

Figure 11-9 : Photo d’'un détecteur planaire  Figure II-10 : Schéma d’'une matrice de détectelasgires.
(dimension de 4 x 4 x 6 nmin

b) Les détecteurs monolithiques pixellisés

Les détecteurs monolithiques pixellisés se distmgudes détecteurs planaires
principalement par deux caractéristiques. D’und, gl se distinguent par leur taille : le
détecteur monolithique est de dimension plus ingmtet que le détecteur planaire. Ce plus
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grand dimensionnement est aujourd’hui possible egraox progrés des méthodes de
croissance du matériau. D’autre part, ils se distmt par la géométrie de leurs contacts
électrigues co6té anode (Figure 1l-11 et Figure 2)-1 les électrodes des détecteurs
monolithiques pixellisés restent non segmentéedastace cathode (configuration identique
aux détecteurs planaires) mais sont segmentéedastasce anode (contrairement aux
détecteurs planaires). Le pixel détecteur corredpalors a la zone dintérét entre une
électrode anodique et la cathode. L’électrode anedest définie par la géométrie des pixels
(en particulier la dimension et le pas). De plettecpixellisation de 'anode permet de traiter
indépendamment I'ensemble des électrodes, et@nsonnaitre directement la position (X et
Y) d’interaction des photons dans le détecteur rhithigue au pas du pixel prés. Pour réaliser
une gamma caméra, il est possible d’ordonnancesiquits détecteurs monolithiques

pixellisés.
Sy

CdTe ou CdZnTe

cathod

anodes TT T T T T

Traitement des donnégs

Figure 11-11 : Photo d’'un détecteur monolithique  Figure II-12 : Schéma d’'un détecteur monolithique
pixellisé (vue de la face anode). pixellisé.

Les détecteurs monolithiques pixellisés de testat dwous disposons au sein du
laboratoire sont composées de 4 x 4 pixels, leseniions allant de 8,0 x 8,0 x 5 rhra
5,6 x 5,6 x 5 mm (Tableau 1I-6 et Figure 11-13). Dans tous ces dasrésolution spatiale
intrinseque (pas des pixels) est inférieure a 2 (@ mm pour le T20, 1,8 mm pour le T18,
1,6 mm pour le T16, 1,4 mm pour le T14). Cependestméthodes de dépbt des contacts
meétalliques permettent aujourd’hui de réaliser piegls détecteurs inférieurs au mm, donc
une résolution spatiale intrinseque inférieure @ m

Les performances de ces détecteurs (planaires mblitihiques), en terme de résolution
en énergie et d'efficacité de détection, sont &esliau laboratoire. Elles sont présentées dans
le chapitre V.

Détecteur CdZnTe-HPBM T20 T18 T16 T14
Pas (mm) 2,0 1,8 1,6 1.4
Pixels (mnd) 1,8x1,8 1,6 x1,6 14x1,4 1,2x1,2
Interpixel (mm) 0,2 0,2 0,2 0,2
Dimension CdZnTe (mf) 8,0x8,0x5 72x7,2Xx5 6,4x6,4x5 566%5
Nombre de pixels 4x4 4x4 4x4 4x4

Tableau 11-6 : Quelques géométries de détecteurmhitbiques pixellisés au CEA-LETI,
(HPBM-CdZnTe de Saint Gobain Crystals).
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T20 T18, T16 T14

Figure 11-13 : Photo de quelques géométries dectiies monolithiques pixellisés au CEA-LETI
(HPBM-CdZnTe de Saint Gobain Crystals).

Il Présentation des systemes de collimation dans unengma caméra

[ILA Le r6le d'un collimateur

Le collimateur a pour role de sélectionner spatiaiet les photons (émission sum 4
stéradians), avant qu'ils n'atteignent le détect@ancretement, il s’agit d’'une plaque en
matériau lourd percée de trous. Le matériau lowntinet d’absorber les photons gamma le
traversant selon certaines incidences. Les troumgitent quant a eux de laisser passer les
photons ayant d’autres directions spatiales. Lesafoséparant deux trous voisins est appelée
un septum (des septa).

Le collimateur conditionne presque a lui seul lefgrmances d’'une gamma caméra. Sa
géométrie et son dimensionnement définissent noitersent la résolution spatiale mais
également l'efficacité de la gamma caméra.

[I.LA.1 Les matériaux

Le matériau du collimateur doit posséder un nunsomique Z élevé et une masse
volumique élevée (matériau lourd). Ce matériau perdiabsorber les photons gamma et
d’assurer une faible transparence septale. Lageaesce septale traduit la proportion de
photons ayant traversés un septum ou plusieura.deptransparence septale doit étre la plus
faible possible. Typiquement, avec le collimateertgpe LEHR de la caméra d’Anger, la
transparence septale tolérée ne doit pas excédeEB&impose I'épaisseur d’'un septum.
Cette épaisseur septale satisfait I'Equation Ik&ller, et al., 1968] :

_pgh

P Equation 11-8

S
a+|nﬁ
y7;

ou d et a représentent respectivement le diamatteod et la hauteur septale (voir Figure II-
23), et u représente le coefficient d’atténuatim@itue total du matériau considéré et a
I'énergie considérée. Le paraméfreeprésente quant a lui la transparence septaeétlPar
exemple, pour un collimateur en plomb,pfiiso kev= 27,1066 cnl), de diamétre 1,4 mm et
de hauteur septale 31,5 mm (dimensionnement diedabl11), I'épaisseur septale doit étre
supérieur a 0,1 mm pour avoir une transparencealgeptérieur a 5%.

35



Chapitre I

Le choix des matériaux lourds se porte sur les uxéiels que le plomb, le tungsténe, ou
I'or ..., dont les principales caractéristiques agtm@ppelées dans le Tableau II-7.

Matériaux Tantale Tungsténe Platine Or Plomb Uranlum_
appauvri
Symboles Tl W PI Au Pb 28y
N° atomique (2) 73 74 78 79 82 92
Masse volumique (g/cm3) 16,65 19,35 21,45 19,30 31, 18,85

Coefficient d’atténuation

linéique (crit) & 140 keV 27,1067 36,2965 45,7942 42,7617 27,1067 57,7540
plus cher . matériau radioactivité
cher trés cher

Inconvénients .
que le Pb mou parasite

Tableau 1I-7 : Propriétés des principaux matériauxds utilisés pour la fabrication des collimateur

L’'uranium appauvri pose des problémes d'utilisatidanney, et al., 2000]. En effet, il
s’agit d’'un élément radioactif et occasionne pafaieun bruit de fond permanent, posant
probleme a faible taux de comptage. De plus, iltesique du point de vue chimique, il
nécessite alors un revétement au nickel comme gtimte Enfin, 'uranium est contingente,
ce qui est une contrainte supplémentaire pour tiligation.

L’or et le platine présentent chacun une massemigjue et un coefficient d’atténuation
linéique les plus élevés, ce qui leur confere ulaeep privilégiée. Cependant ce sont des
matériaux rares et précieux et par conséquentctréss. lls ne sont donc pas utilisés pour
réaliser des collimateurs de grande surface, taks lgs collimateurs a trous paralleles
classiques. Leur utilisation est limitée au colliewa pinhole, au niveau de l'ouverture de
celui-ci.

Les matériaux les plus couramment utilisés soptdmb et le tungsténe. Le plomb est le
premier métal usiné pour réaliser des collimatesi@gissant d’'un matériau mou et donc
malléable. Cependant, les collimateurs de petiteedsion (petite épaisseur septale, petit
diamétre des trous ou grande hauteur septale) dkminne précision d’usinage de plus en
plus importante et leur réalisation en plomb s’ayalus compliquée. Le tungsténe permet une
meilleure précision de réalisation et une meilletggdité du collimateur. Il prend par
conséguent une place de plus en plus importargeogtessivement supplante le plomb. Son
codt est également plus éleve.

[I.LA.2 Les modes de fabrication

Les collimateurs peuvent étre réalisés suivanedgfites techniques de fabrication, de
précision plus ou moins grande et de co(t plus oinsmonéreux.

Les premieres méthodes de fabrication, dites cdiorarelles [Gillen, et al., 1988]
[Makarova, et al., 2004] regroupent les technigiegabrication par collage et par moulage.
La technique la plus ancienne réalise des collimraten feuilles de plomb collées (« foil
collimator » en anglais). Cependant cette technaqée couramment des défauts d’épaisseur
de septa et des défauts d’arrangement des sepeur(ed’alignement linéaire, erreur
d’alignement angulaire). Cela a pour conséquenaeduire des défauts de réponse en
uniformité et en résolution spatiale. Cet usinagdoac été abandonné. La technique plus
récente réalise des collimateurs coulés (moulés)percés (« cast collimator »). Cette
technique permet d’avoir une épaisseur de sepfarare et un bon alignement angulaire des
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septa, en plus d’une structure plus rigide queeaatenue par la technique de feuilles collées.
Cependant cette technique ne permet de réaliserdesgecollimateurs avec des septa
d’épaisseur supérieure a 150 pm.

Les nouvelles méthodes de fabrication [Makaroval.e2003] [Makarova, et al., 2004]
permettent de réaliser des collimateurs de plustepetdimensions, en particulier sur
I'épaisseur septale. D’'une part, la technique pavge photochimique (« photochemically
etched foils ») permet de réaliser des épaisseptalss inférieures a 150 um. Pour cela, cette
méthode de fabrication repose sur un emboiteméaigpde feuilles en plomb ou tungsténe.
D’autre part, la technique par lithographie auxoras/ X (« deep x-ray lithography ») permet
de réaliser des épaisseurs septales inférieur@8 prh.

Les tolérances mécaniques pour la fabrication diisnateurs sont faibles. En effet, les
défauts sur I'épaisseur septale, le diametre des th’inclinaison et la linéarité des septa se
répercutent directement sur la qualité des imagdsrene d’uniformité [Malmin, et al. 1990]
[Cerqueira, et al., 1988] [Chang, et al., 1988]tt€aniformité de réponse des collimateurs
doit d'autant plus étre respectée en acquisitiomotgraphique que le processus de
reconstruction amplifie les défauts de non-unifeémiGantet, et al., 1997]. Il est donc
impératif de disposer de collimateurs les plus @tafpossible afin de s’affranchir de toutes
distorsions sur les images.

Les collimateurs peuvent étre réalisés par diveesgseprises, en particulier par les
grandes entreprises américaines tel que « Nucleddsk (internet@I11-9) ou « Thermo
Electron / Tecomet » (internet@11-10) (Woburn, Magsussetts). Mais également par des
entreprises de I'hexagone, comme « Fonderie deiligent(internet@l11-11) (Evry), ou
« LemerPax » (internet@11-12) (Nantes).

Les collimateurs les plus classiques sont lesmatieurs pinhole, multi-pinhole, a trous
paralléles ou encore convergents. lls sont popfdpart utilisés en routine clinique (sauf le
collimateur multi-pinhole, dédié exclusivement auphui a l'imagerie du petit animal).
Nous allons donc décrire leur géométrie, en meanévidence leurs caractéristiques ainsi
gue leurs avantages et leurs inconvénients. Aetmelht, ces collimateurs sont associés au
module de détection classique, a base de sciatilladal(TI).

[I.B Le collimateur monotrou

Le collimateur monotrou ou sténopé (ou pinhole aglas) [Johnson, et al., 1995]
[Jaszczack, et al., 1994] [Ogawa, et al., 1998]dPanald, et al., 2001] [Song, et al., 2005]
permet d'imager des organes de petite taille etedigels (par exemple la glande
thyroidienne). Ce collimateur est constitué d’'uneesture circulaire au bout d’'un blindage
conigue, reliant cette ouverture au détecteur (€idlil4). D’'une part, I'ouverture circulaire
est réalisée en plomb ou en tungsténe [Deloa,,e2G03] ou encore en or [Tenney, et al.,
2000] et d’autre part, elle est soit en forme dmteo(knife-edge aperture) soit en forme de
tunnel (channel height aperture) [Smith, et al97191998]. Le choix du matériau et la forme
de lI'ouverture ont pour but de limiter la pénéwatiet la diffusion des photons dans cette
région, donc de limiter un flou sur 'image [Varnrdtave, et al., 2004].
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Détecteur —>

Blindage du S

pinhole

Ouverture
pinhole

Figure 11-14 : Schéma d'un collimateur pinhole.

Le collimateur pinhole n’offre qu’un petit champ dee. La dimension du champ de vue
est liée a la taille de I'ouverture (diametre dla @istance entre cette ouverture et le détecteur
(distance focale a) et aussi a la distance erdatgel source et I'ouverture (distance b). Dans
le petit champ de vue étudi€, les objets source$ &we agrandis. Le grandissement G de
I'image est défini par 'Equation 11-9. Il est l@une part & la géométrie du collimateur (par la
distance focale a) et d’autre part a la géomeégitatquisition (distance b).

G ZE Equation 11-9

Avec un collimateur pinhole, la résolution spatigl@méliore avec une diminution de la
taille de I'ouverture au sacrifice de I'efficacid@ détection. De plus, la résolution spatiale et
I'efficacité de détection s’améliorent avec une idimtion de la distance entre 'ouverture et
I'objet source. Avec ce type de détecteur, il fdohc placer le collimateur le plus pres de la
source émettrice des rayons gamma. Les acquis@méalisent soit en acquisition planaire
(sous un seul angle de vue), soit en acquisitiorographique (sous plusieurs angles de vue),
par exemple en scintigraphie thyroidienne. En attiom planaire, 'unique image obtenue
est directement interprétable. En acquisition toraplique, les images obtenues a différents
angles de vue sont reconstruites afin de pouvseinlerpréter.

Un des inconvénients des collimateurs pinhole ast@gertains photons entrent dans le
détecteur avec un angle oblique, et causent desirerde parallaxe dues a la profondeur
d’interaction dans le détecteur (Figure 11-15).t€e&trreur de parallaxe est connue sous le nom
de « DOI effect ». Le terme DOI désignant la prafewmr d’interaction (Depth Of Interaction
en anglais).

Cette erreur de parallaxe entraine une incertituglda position d’interaction du photon
dans le détecteur : difféerence de coordonnées Eefrieée d’'un photon dans le détecteur et

38



Chapitre Il

l'interaction de ce photon dans le détecteur. @alme conséquence directe sur la qualité des
images : I'erreur de parallaxe occasionne un fled’ichage, qui sera plus important sur les
bords gu’au centre de la surface de détection [Hgwenal., 2002].

Interaction du photon
dans le détecteur

Détecteur

Pinhole

T Erreur de parallaxe

Entrée du photon
dans le détecteur

Figure 11-15 : Schéma présentant I'erreur de paxallsur le détecteur associé a un collimateur pnho

[I.C Les collimateurs multitrous

[I.C.1 Le collimateur multi pinhole

Le collimateur multi-pinhole a été introduit pardyel, et al., 1978] et [Lefree, et al.,
1981]. Il s’agit d’'un collimateur constitué de plsrs collimateurs pinhole, afin de multiplier
I'efficacité du systeme par le nombre de collimasepinhole. Une grande diversité de
systemes multi-pinhole est présentée dans laditieg. Ces systémes sont principalement
dédiés a l'imagerie du petit animal (souris ou.r&gs pinhole peuvent notamment étre
disposés devant I'objet d’étude sur un méme plam(oe par exemple dans le systeme T-
SPECT) ou autour de I'objet d’étude (comme par glerdans le systeme U-SPECT).

Le systeme T-SPECT

Le systeme T-SPECT (pour Translatory-SPECT en @)glast constitué d'un
collimateur multi-pinhole dit multiplexé, placé deu un détecteur scintillateur Nal(Tl)
[Schramm, et al., 2003] [Schramm, et al., 2004]|cKass, et al., 2005]. Ce collimateur est
composé de plusieurs collimateurs pinhole knifeesdgépartis sur un support plan,
permettant d’avoir un champ de vue cylindriqgue &envin de diametre et de 100 mm de
hauteur. Les projections de chaque pinhole surélecteur se recouvrent. Il s’agit des
projections dites multiplexées, ou « overlappirgnanglais (Figure 11-16 et Figure 11-17). La
géométrie plane du détecteur oblige une rotation’alget pour réaliser une acquisition
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tomographique. Et le multiplexage des projectiosessite d’utiliser des méthodes de
reconstruction particulieres en acquisition tompbrque mais également en acquisition
planaire. Les algorithmes de reconstruction sosedaur les méthodes de maximisation de
vraisemblance, et notamment les méthodes MLEM oaND§/oir chapitre III).

7 pinholes 10 pinholes 14 pinholes
> . ‘ ‘ ‘
aperture 1 '
i p 9 4 . o o o®
i
. . ° ¢ o
< * '
| ST N = b |t | et
object P U . s
overla L4 n L
P« hd ® e o
\ T

fov

<~— 100-150mm —

" 40-50mm

detector

Figure 11-17 : Exemple de trois configurations
Figure 1I-16 : Le systéme T-SPECT, avec le géométriques de multi-pinhole (7, 10 ou 14 pinhsla&)un
détecteur, le collimateur et I'objet d'étude support plan et les trois projections multiplexées
[Schramm, et al., 2003]. [Schramm, et al., 2003].

Les performances du systeme T-SPECT ont été éwlpae simulation a 140 keV
(*°™Tc) avec unfantdme micro Jaszczak. Ce fantdme est composé d'inséwsids de
diametre de 1,5 mm a 3,0 mm, placés dans une tactiei fond de 10%. Les images sont
reconstruites par méthode MLEM (30 itérations),cgraux 60 projections évaluées par
simulation Monte Carlo. Le systeme T-SPECT permatteindre une résolution spatiale de
2 mm et une efficacité de 330 coupsMBqg™ & 707 coups’ SMBqg™ [Schramm, et al., 2003]
(Tableau 11-8 et Figure 11-18).
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fantdme 1.5mm reconstruction 7 pinhole
Nb de pinhole 7 10 14
overlap (%) 17 47 68 s 24
efficacité 330 490 707 -
(coups.8.MBq™) -e
résolution spatiale e
2 2 2,1
A %
. 1.8

reconstruction 10 pinhole | reconstruction 14 pinhole

Tableau 11-8 : Performances du systtme  Figure 11-18 : Reconstruction tomographique d’untfane
T-SPECT, avec 7, 10 et 14 pinhole micro Jaszczak, avec 7, 10 et 14 pinhole
[Schramm, et al., 2003]. [Schramm, et al., 2003].

Les performances du systeme T-SPECT ont égalerteavéluées expérimentalement a
140 keV {°*™Tc-MDP) avec unsouris [Schramm, et al., 2004] (Figure 11-19).

recon 10 pink.

Figure 11-19 : Projections multiplexées (en hautezonstruction tomographique (en bas) d’une souri
avec 7 et 10 pinhole [Schramm, et al., 2004].

Le systeme T-SPECT permet donc d’atteindre une doaésolution spatiale et une
bonne efficacité de détection pour I'imagerie dtit@mimal [Schramm, et al., 2003].
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Le systeme U-SPECT (U-SPECT-III)

Le systeme U-SPECT est constitué d'un collimateultirpinhole non multiplexé, placé
devant un détecteur scintillateur CsI(Tl) [Beekmah,al., 2004] [Beekman, et al., 2005]
[Vastenhouw, et al.,, 2007] (internet@ll-13). Ce liomhteur est composé de plusieurs
collimateurs pinhole knife-edges en or répartifsarmément sur un support cylindrique en
tungstene autour de I'objet d’étude et focalisés welui-ci (Figure 11-20 et Figure 1I-21). Le
champ de vue de cette caméra n'est pas spécifié pamet actuellement d’imager des
souris. Les projections de chaque pinhole sur tectiéur ne se recouvrent pas. Il s’agit des
projections dites non multiplexées, ou «non oygiag » en anglais. La géométrie
cylindrigue du collimateur permet de réaliser ureguasition tomographie sans aucun
mouvement (ni du collimateur ni de I'objet). Ainsh acquisition tomographique, grace a
cette absence de multiplexage des projectiongnkgbodes de reconstruction utilisées sont
directement les méthodes classiques, telles quaéddsodes MLEM ou OSEM.

Figure 11-20 : Le systéme U-SPECT-III, avec lesFigure 11-21 : Le collimateur U-SPECT-III : 75 piole (5
15 détecteurs, le collimateur et I'objet d’étude rangée de 15) knife-edges en or sur un supporidrjtjue
[Beekman, et al., 2004]. en tungsténe [Beekman, et al., 2004].

Les performances du systeme U-SPECT-III ont étéuéea par simulation a 140 keV
(*°™Tc) avec unfantdme micro Jaszczak. Ce fantdme est composé d'insevislsf de
diameétre 0,25, 0,3, 0,4, 0,6, 0,8 et 1,0 mm. Leagims sont reconstruites par méthode OSEM.
Le systeme U-SPECT-IlIl permet d’atteindre, d’apf@siteur, une résolution spatiale de
0,3 mm [Beekman, et al., 2004] (Figure 11-22 et [€al 11-9).

fantdbme images reconstruites

100pm PH 200um PH 300um PH 500pum PH

Figure 11-22 : Reconstruction tomographique d’untfene micro Jaszczak pour 4 diametres de trou idéslp
(100, 200, 300 et 500 um) [Beekman, et al., 2004].
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Diametres de trou des pinhole (um) 100 200 300 500
Résolution spatiale (mm) 0,220 0,358 0,498 0,780
Efficacité (coups:SMBq™) 356 816 1483 3440

Tableau 11-9 : Performances du systéme U-SPECidlir 4 diamétres de trou des pinhole
(100, 200, 300 et 500 um) [Beekman, et al., 2004].

Pour limagerie du petit animal, le systeme U-SPH{Tpermet d’atteindre une
meilleure résolution spatiale et une meilleureceffité que les systémes classiques, composés
d’'un ou de deux pinhole.

[1.C.2 Le collimateur a trous paralléles

Le collimateur a trous paralléles est le collimatieuplus utilisé sur les gamma caméras
d’Anger. |l s'agit d'un collimateur dont les tros®nt paralléles entre eux et orientés
orthogonalement a la surface de détection. Ainsisskes photons incidents de direction
normale a la surface de détection atteignent lectigtr. Ce collimateur se caractérise par le
diameétre (d) et la hauteur septale (a) de ses,teonsi que I'épaisseur septale (s) (Figure II-
23).

Source Collimateur Détecteur
ponctuelle a trous paralléles

i

3113499,] & UOU BUIZYIS

Figure 11-23 : Parametres de la géométrie du callear a trous paralléles.

La forme des trous peut étre saiitculaire, soithexagonale(« trous en nid d'abeille »),
soitcarrée (Tableau II-10) [Anger, et al., 1967].
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Trous circulaires Trous hexagonaux Trous carrés
Maille hexagonale Maille hexagonale Maille carrée

OO0k Q00 Oooe
OO Q0 Wi

Tableau 11-10 : Différentes formes de trous dedmatteurs orthogonaux a trous paralléles,
avec d le diametre des trous et s I'épaisseur Isepta

Les collimateurs a trousirculaires [Bertolucci, et al., 2002] [Lowe, et al., 2002]n$o
utilisés pour les applications en imagerie ultrmpacte. Cette collimation circulaire peut étre
réalisée a plus bas codt que la collimation hexalgocar elle présente moins de difficultés de
fabrication aux petites dimensions, contrairement taous hexagonaux ou des déformations
sont souvent observées.

Les collimateurs a trousarrés (Figure 1I-25) sont généralement utilisés avec des
détecteurs pixellisés, comme avec les détecteurs-gmducteurs [Eisen, et al., 2002 et
2004] [Kubo, et al., 2005] [Ogawa, et al., 2006.dermettent une adéquation entre la forme
du trou et la forme des pixels de détection. Lauilt de fabrication reste cependant plus élevé
car ces collimateurs sont plus difficiles a réalise

Les collimateurs a trousexagonauxsont de loin les plus utilisés en routine clinique
Des techniques de fabrication permettent aujouiddeugarantir une bonne reproductibilité
des trous (Figure 11-24). lls sont produits de réamindustrielle.

Figure 11-24 : Photo d’un collimateur a trous p&kds Figure 11-25 : Photo d’un collimateur a trous p&rkes
hexagonaux (vue de face). carrés (vue de face).

Les collimateurs a trous paralléles hexagonaux s&p#rtoriés en fonction de I'énergie
du radionucléide utilisé (typiqguement I'énergie 3% du *°"Tc est une basse énergie,
nommé alors LE pour Low-Energy en anglais) et dersleperformances (efficacité et
résolution spatiale) [Causer, et al., 1975] [Moeteal., 1992] [Buvat, et al., 2001].

En patrticulier, il existe des collimateurs dits :
- «basse énergie - ultra haute résolution » (LEUHBow-Energy Ultra-High-
Resolution en anglais) ;
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- «basse énergie - haute résolution » (LEHR : Lowffy High-Resolution en
anglais) ;

- « basse énergie - usage général » (LEGP : Low-gn@emeral Purpose ou LEAP :
Low-Energy All Purpose en anglais).

Ces collimateurs different par les dimensionnemehtsdiamétre des trous et de la
hauteur septale. Un exemple de dimensionnemeneslealimateurs est présenté dans le
Tableaul-11.

Collimateur Diametre des  Epaisseur Hauteur Efficacité géométrigue Résolution spatiale
trous (mm) septale (mm) septale (mm) (coups.8.MBq?) géomeétrique (mm)
LEUHR 1,4 0,2 38,5 72 51
LEHR 14 0,2 315 108 59
LEGP 1,8 0,2 315 189 7,6

Tableaul-11: Exemple de dimensionnement et performanesscées de trois types de collimateurs orthogonaux
a trous paralléles hexagonaux [Moore, et al., 1992]

Le collimateur a trous paralléles présente I'avgmtde disposer d’'un large champ de vue
avec une résolution spatiale et une efficacité rggme sur tout le champ de vue, grace a
'absence de facteur de grandissement. Les perfaresa(résolution spatiale et efficacité)
sont estimées par des formules analytiques. Cesufes sont détaillées au paragraphe I1.D de
ce chapitre. En particulier, le collimateur hexagonbEUHR privilégie la résolution spatiale
au détriment de l'efficacité, le collimateur hexagbLEHR permet un compromis entre la
résolution spatiale et I'efficacité, et le collireat hexagonal LEGP privilégie I'efficacité par
rapport a la résolution spatiale.

Notons que le collimateur CACAO (gamma Caméra A li@attion Assistée par
Ordinateur) a été proposé pour augmenter I'efftéades gamma caméras en tomographie
sans détériorer la résolution spatiale [Jeanguniguet al., 1999-2000-2002] [Quartuccio, et
al., 2000]. CACAO utilise un collimateur a largeur (diameétre supérieur a la résolution
spatiale intrinséque du détecteur), pour augmdietficacité. Un balayage en translation du
collimateur et du détecteur en plus du mouvementotition de la téte de la gamma est
réalisé. L'acquisition se présente alors commesuoeession de translations et de rotations.
Un algorithme spécifique permet ensuite de décamroll’'ensemble des images
tomographiques afin de reconstruire les volumescesu

[1.C.3 Le collimateur convergent

Le collimateur convergent est principalement wilen tomographie pour I'imagerie de
petits volumes. Il est le plus souvent utilisé, sldes services de médecine nucléaire, en
imagerie cérébrale et en scintimammographie [Tetugl., 1986] [Buvat, et al., 2001]. Les
collimateurs convergents regroupent les collimatean éventail (ou fan-beam) et les
collimateurs coniques (ou cone-beam).

a) Le collimateur en éventail

Le collimateur en éventail, ou mono-convergent,emgore fan-beam en anglais, est
caractérisé par une collimation convergente darsdirection et une collimation parallele
dans la direction perpendiculaire (Figure 11-263Uf, et al., 1986] [De Dreuille, et al., 1998].
L’'axe de chaque trou passe donc par une ligne cigation placée paralléelement a I'axe de
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rotation du détecteur. La distance qui sépare lenw@ieur a la ligne focale est appelée
distance focale. Les collimateurs en éventail p&emed’avoir un facteur de grandissement
dans la direction de convergence, directement &etiétte distance focale. Cet agrandissement
permet obtenir un champ de vue réduit dans cetextéin, améliorant ainsi la résolution
spatiale dans la direction de convergence par ragpan collimateur a trous paralléles. En
conséquence, I'emploi de ce type de collimateuragm¢ des distorsions des projections
(agrandissement de I'objet dans une directionsgiaet de la taille de I'objet dans l'autre), qui
devront étre prises en compte dans les méthodescdastruction. De plus, contrairement au
collimateur a trous paralleles dont l'efficacitét esdépendante de la distance entre le
détecteur et I'objet source, I'efficacité du coléiteur convergent augmente jusqu’a une valeur
maximale correspondant a la distance focale.

i1/ 11111 1

’
’
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1

1
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1

1
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1

------------- #&—— Ligne focale
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Figure 11-26 : Collimateur fan-beam : collimateumwergent dans une direction (a)
et paralléle dans I'autre direction (b).

De la méme fagon que les collimateurs orthogonatmus paralléles, les collimateurs
en éventail sont répertoriés en fonction de lewedopmances [De Dreuille, et al., 1998]
[Buvat, et al., 2001]. On peut distinguer le coliur ultra haute résolution (UHRFB : ultra
high-resolution fan-beam) et haute résolution (HRFByh-resolution fan-beam) (Tableau II-
12).

. Diametre des  Epaisseur septale Hauteur septale Distance focale
collimateur

trous (mm) (mm) (mm) (mm)
HRFB 2,3 0,23 47 552,6
UHRFB 1,9 0,23 50 548,6

Tableau 11-12: Exemple de dimensionnement de caliéuar en éventail [Buvat, et al.,2001].

b) Le collimateur conique

Le collimateur conique, ou focalisé, ou encore ebeam en anglais est caractérisé par
des trous dont les axes convergent vers un sen (umint focal) situé dans le patient (Figure
[I-27) [Sire, et al., 1994] [Jaszczak, et al., 1PR&lush, et al., 2002] [Park, et al., 2004]. La
distance qui sépare le collimateur au point fosalappelée distance focale. Les collimateurs
conigues permettent d’avoir un facteur de grandiesg dans les deux directions, et ainsi
obtenir un champ de vue réduit dans les deux dwext permettant d’améliorer la résolution
spatiale dans les deux directions de convergencerggport a un collimateur a trous
paralleles. Notons aussi que l'efficacité augmeaiec la distance entre la source et le
collimateur conique.

46



Chapitre Il

détectet -f-----------—---~-~--—~-~-~-~-~—~—"—~—~"—~"—"-~"“"J}~f-—-"---"-"-"-"-—"-—"-"-—"-—"-—"-—-—-—-—-—-——--—--—-——}--

XXY& Jﬂﬁi XXY& Jﬂﬂi

!
|
\ ' /' \
|
|
|

|

|

|

. . : I

distance focale AN s ~ i
. .’. '\. I /'

\.\ | ’ , \.\ |

\Il . |

|

|

_____________ 5 .“% Pointfocal —m >

@ (b)

N

Figure 11-27 : Collimateur cone-beam : collimateonvergent dans les deux directions (a et b).

Le collimateur conique a été utilisé pour I'étude ktit animal, dans le projet TOHR
(High Resolution TOmography) [Ochoa, et al., 1998-1].

bY

Les deux types de collimation (fan-beam et coner)eant été mis a contribution
simultanément dans les travaux de [Gullberg, eR@D5]. Il a proposé de réaliser une gamma
caméra trois tétes en utilisant deux collimatewsavergents coniques et un collimateur
convergent en éventail pour I'imagerie cardiagua dfaugmenter l'efficacité des gamma
caméras constitué uniquement de collimateurs & fpawalleles LEHR. Ce systéme a permis
d’améliorer I'efficacité de la caméra d’un facteyv. A ce jour, peu d’équipes travaillent sur
ce type de collimateur.

[I.D Présentation des formules analytiques de la résolon spatiale et de I'efficacité
pour le collimateur a trous paralleles

Des formules mathématiques analytiques permetténtldier la résolution spatiale et
I'efficacité de la gamma cameéra. Elles existentsdeartains cas de collimation simple, en
particulier pour le collimateur pinhole, le colliear a trous paralléles, le collimateur
convergent et le collimateur a fentes (dont la dgson sera faite dans le chapitre 1V).

Les formules analytiques des collimateurs pinh&@mith, et al., 1998] [Smith, et al.,
2003] ou des collimateurs convergents [Wieczorelal.e 2006] ou des collimateurs a fentes
[Wieczorek, et al., 2006] [Metzler, et al., 2008{cEorsi, et al., 2006] ne sont pas détaillées
ici, mais en Annexe ll. Une synthese des formulealyiiques pour I'ensemble de ces
collimateurs est présentée dans [Wieczorek, e2@06].

Ce paragraphe présente uniquement les formulegtignngs de résolution spatiale et
d’efficacité des collimateurs orthogonaux a troasafieles [Keller, et al., 1968] [Moore, et
al., 1992] [Smith, et al., 2003] [Wieczorek, et 2006]. Elles ne sont vérifiees que lorsque le
pas des trous (d + s) est inférieur a la hauteutake(a) : d + s << a (voir la Figure [1-23 pour
les notations).

[1.D.1 La résolution spatiale du systéeme

La résolution spatiale correspond a la plus peiggance entre deux sources ponctuelles
pour que celles-ci soient discernables sur I'imagguise. Elle est mesurée par la largeur a
mi-hauteur (LMH, ou FWHM pour Full Width at Half Manum en anglais) de la fonction de
dispersion ponctuelle (PSF, Point Spread Functioarglais) (image planaire d’'une source
ponctuelle).
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La résolution spatiale de la gamma caméra (du my3teR est le résultat de la
contribution de la résolution spatiale du collimatB, et de la résolution spatiale intrinséque
Rint liée au module de détection (caractéristiquesédaatieur et de son électronique associéee)
pondérée par le facteur de grandissement G dumaabiur :

2
R =,/R +(%j Equation 11-10

Avec le collimateur a trous paralléles la taillechamp de vue est égale a la surface du
collimateur. Il n'y a pas d’agrandissement des iesagle facteur de grandissement G est egal
a 1. L’Equation 11-10 devient :

R =R+ R, Equation 11-11

La résolution spatiale du collimateur dépend degémmétrie de celui-ci. Pour un
collimateur a trous paralléles, la résolution spatigéométrique & s’exprime en fonction
des dimensions du collimateur :

dx(a, +b+c)

I:iol [ ae

Equation 11-12

ou d, ¢, b et adésignent respectivement (cf Figure 11-23) le ditne des trous du collimateur,
la distance entre le collimateur et le milieu darptie détection, la distance entre la source et
la face avant du collimateur et la longueur efiecties septa (hauteur tenant compte de la
pénétration). Cette longueur effective des septaasulée en tenant compte de la hauteur du
collimateur a et du coefficient d’atténuation liepde 1 du matériau constituant le collimateur :
a=a—2/p.

[1.D.2 L'efficacité du systéme

L'efficacité du systeme S correspond au rapportreede nombre de photons
comptabilisés dans la fenétre énergétique et lebnerde photons émis par la source. Elle
résulte de la contribution de I'efficacité géonie 3, et de I'efficacité de détectionyd

S=S8,, XS Equation 11-13

Pour un collimateur a trous paralleles, I'efficacjfeométrique & est définie comme la
fraction de rayonnement émis par une source polhetye traverse les septa du collimateur.
Elle est donnée par [Anger, et al.,, 1967] [Muehileh) et al., 1973] [Muehllehner, et al.,
1976] :

2
S 1 Arou

0— Equation I1-14
col 2
4 a” X A e

ou a, Arou, Amaille COrrespondent respectivement a la hauteur seguatellimateur, a I'aire du
trou et a l'aire de la maille considérée, dontdgpressions sont données dans le Tableau II-
13 pour les trois géométries de trous possiblesuleires, hexagonales et carrées).

L’efficacité géométrique & peut alors s’écrire :
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2 2
S, OK?x {((j—d)} Equation 1I-15
a x(d+s

ou K est une constante dépendante de la forme gaquedu trou et de la maille considérée.

Trou Maille K

O O N circulaire hexagonale
"‘_‘_k__ K2 7

olelel: 7 x d? J3 , " 323
O O Aou = 4 Anite = 7 X (d + S) < = 0238
O O\d\\ hexagonal hexagonale A
Q00 a o Bog o By
O O T2 w2 K=0,263
D I:I l:L'::f's carré carrée K2=_1
D |:| D.I"T 4

I:I I:' |:| Atrou = d2 Amaille = (d + 5)2 K= 0,282

Tableau 11-13 : Valeurs du facteur géométrique Kimpdifférentes géométries de collimateur.

D’aprés les applications numériques du TableawB]lt& collimateur a trous carrés est
donc un peu plus efficace qu'un collimateur a trivexagonaux, lui-méme un peu plus
efficace qu’un collimateur a trous circulaires.

L’'Equation II-15 montre que l'efficacité pour un ldmateur & trous paralléles est
indépendante de la distance entre la source eirfiace du collimateur. En revanche, comme
le montre I'Equation 11-12, la résolution spatiader collimateur se dégrade linéairement
lorsque cette distance entre la source et la surfac collimateur augmente. Cette méme
éguation montre qu’'on peut améliorer la résolutpatiale en augmentant la longueur des
trous, mais cela conduit a dégrader l'efficacité ldegamma caméra comme le montre
I'Equation 11-15. Ces expressions analytiques deékolution spatiale et de I'efficacité du
systeme mettent en évidence le caractere antagoaistte les deux parametres. Il est
impossible avec ce type de collimateur de dispsiseultanément d’'une tres bonne résolution
spatiale et d’une grande efficacité du systemeveBiila pathologie recherchée, I'utilisateur
choisit un collimateur privilégiant soit 'une sdrutre, soit un compromis entre les deux.
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[l Synthese

Le collimateur est un composant indispensable péatliser une gamma caméra. Il
conditionne presque a lui seul les performancesladecaméra. Sa géométrie et son
dimensionnement définissent non seulement la réésnlgpatiale mais également l'efficacité
de la caméra. Aujourd’hui, les collimateurs stadddtes collimateurs pinhole, les
collimateurs orthogonaux a trous paralléles ett@smateurs convergents) sont couramment
utilisés dans les services de médecine nucléa@gmge@ant ils ne permettent pas de disposer a
la fois d’'une résolution spatiale et d'une effitdcexceptionnelles : un compromis doit
toujours étre réalisé suivant la pathologie redm&ec Les collimateurs multipinhole sont
aujourd’hui uniqguement étudiés pour le petit anjnilal permettent d’améliorer I'efficacité
tout en maintenant la résolution spatiale, maisalst limités par la taille du champ de vue.

Actuellement, en routine clinique, aucun de cedimateurs ne permet d’obtenir une
bonne résolution spatialet une bonne efficacité de la gamma caméra, car eex d
parameétres sont antagonistes. Ills ne peuvent @i les deux améliorés si les études se
limitent a une simple recherche d’'un nouveau dinoemement de collimateur. Pour espérer
améliorer significativement ces parametres, leexédin doit étre menée sur I'architecture de
la caméra. Cette architecture doit associer un eewvwnodule de détection performant a une
nouvelle géométrie de collimateur. Cette réflexeo@té menée dans le chapitre IV, ou est
notamment montré lintérét des détecteurs semiwctedrs CdTe et CdZnTe sur les
collimateurs classiques, mais également sur deell@svwgéométries de collimateurs.
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———————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————

, La premiére partie de ce chapitre a pour but d’'sgpda diversité desodes dé
:simulation dédiés a I'imagerie médicale. Ces codes ont éEséb en deux catégoridss;
icodes déterministes et les codes probabilistes.c@ass sont utilisés dans des logicielé
'simulation. Les logiciels SINDBAD puis PENELOPE sators présentés plus en dét
‘puisqu’il s’agit des deux logiciels de simutati utilisés dans le cadre de cette thése
‘logiciel SINDBAD est a 'origine un outil de simdian pour I'imagerie X, il sera préser.
lici dans ce mode de fonctionnement. Son adaptatitimagerie gamma sera abordée |
:du chapitre V, aprés avoir exposé nos besdisslogiciel PENELOPE est quant a lui |
glog|C|eI générique de simulation Monte Carlo, daticectement adapté pour Ilmage

‘gamma.

. La seconde partie est dédiée a une présentatiograjéndes méthodes de
‘reconstruction tomographique utilisées en imagerie gamma. Ces méthodes ont étées
‘en deux catégories: les méthodes de reconstructimalytiques et lesnéthodes d
.reconstruction algébriques. La présentation deshodés de reconstructiaaigébriques et
;consacrée aux méthodes itéres algébriques, et en particulier aux méthode$ ARSART
‘ainsi qu’aux méthodes itératives statistiques, retparticulier aux méthodes MLEM |
:OSEM. Ce sont les méthodes de reconstruatidisées dans le cadre de cette thése!
rcontre, la justification de leur utilisation sereegentée dans le chapitkg ainsi que leu:
‘adaptation a la géométrie de I'architecture HiSens. :

| Etat de I'art des codes et des logiciels de simuilah pour I'imagerie

I.LA Présentation des codes dédiés a I'imagerie médicale

Depuis plusieurs années, la simulation permet édigr et d’optimiser les performances
de certains systémes d’'imagerie médicale. Aujouigd’ées simulations constituent une étape
incontournable pour tester la faisabilité d’'un eys¢ avant sa conception. Elles peuvent étre
obtenues de plus en plus rapidement et a faiblg, gpdce a I'évolution du matériel
informatique. Dans le domaine de l'imagerie médicain peut distinguer deux grandes
classes de méthodes de simulation : les méthodesrdgistes et les méthodes probabilistes
(connues sous le nom de méthodes Monte Carlo).

[.LA.1 Les codes déterministes

Les codes déterministes sont basés sur les te@magilancer de rayons (« ray-tracing »
en anglais) entre une source de rayonnement e¢teatdur. lls sont généralement utilisés en
imagerie médicale, en imagerie X, et également eyégl pour le contréle non destructif
(CND) de piéces industrielles. Les codes déterri@aipermettent de simuler rapidement des
images, avec le rayonnement primaire, sans tempt® du rayonnement diffusé. Il s’agit
alors de codes basés sur des méthodes approximatieens colteuses en temps de calcul et
en place mémoire que les méthodes probabilistes.
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Plusieurs logiciels de simulation reposent sulype te code, retenons en particulier :

- le logiciel XRSIM [Xu, et al., 1994] [Inanc, et al., 2002], déveléppar lowa State
University (internet@II1-14);

- le logiciel HADES [Martz, et al., 2000] [Aufderheide, et al., 20@D04], développé
par Lawrence Livermore National Laboratory (inte@#l-15). HADES permet de simuler
des radiographies non seulement avec des rayonaiXaussi a I'aide de photons de haute
énergie (800 MeV a 100 GeV) et de neutrons ;

- le logiciel ARTist [Tillack, et al., 1995] [Tillack, et al., 2000], @éloppé par le BAM
a Berlin;

- le logiciel VXI [Duvauchelle, et al., 2000] [Freud, et al., 20@®veloppeé par le
CNDRI a Lyon ;

- le logiciel SINDBAD, en mode analytique [Gliere, et al., 1998] [Koemigal., 2000]
[Guillemaud, et al., 2003], développé par le CEATLECe logiciel est présenté plus en détalil
ci-dessous.

[.A.2 Les codes probabilistes

Les codes probabilistes, connus sous le nom de Blmde Carlo sont basés sur des
tirages de nombres aléatoires. Ces tirages suimntlois de probabilité décrivant les
processus physiques étudiés. Ces codes probabsiste parfaitement adaptés aux principes
physiques de I'imagerie gamma, ou le processusid&om des photons gamma est de nature
stochastique et ou les processus d’interactiorptetons avec la matiére sont décrits par des
lois de probabilité. Chaque processus sera régimpau plusieurs tirages aléatoires.

Les codes de simulation Monte Carlo peuvent éasséls en deux catégories : les codes
génériques et les codes spécifiqgues (ou dédiés)d€miers ont été spécialement développés
pour répondre au besoin de l'imagerie en médecundéaire. On trouvera une synthése de
ces codes dans [Andreo, et al., 1998] [Zaidi, et1899] et un comparatif complet dans
[Buvat, et al., 2002].

a)Les codes génériques

Les codes génériques sont utilisés par une largentmauté de physiciens (physique
des particules, physique nucléaire, astrophysicadipthérapie, dosimétrie...). La majorité
des codes génériques dispose d'une tres bonne datation, et sont régulierement
ameliorés et mis a jour. Il existe une grande diveérde codes génériques. En particulier, les
codeseGS, MCNP, PENELOPE ou encoreGEANT sont les plus répandus. Nous allons
donc les présenter succinctement :

- le codeEGS (Electron GammaShower) [Bielajew, et al., 1994] a été développé des
1963 au Stanford Linear Accelerator Center (USA) [biagel, et al., 1964]. Il s’agit d'un
outil général de simulation Monte Carlo des phot@bsélectrons pour des géométries
arbitraires. Les versions les plus récentes d’'E@® EGSnrc (internet@lll-16) [Kawrakow,
et al., 2006] et EGS5 (internet@lIIl-17) [Hirayameaal., 2007] ;

- le codeMCNP (Monte Carlo NeutronPhoton particule) [Briesmeister, et al., 1997]
(internet@1l11-18) a été développé par le Los Alanimtional Laboratory (USA), pour le
projet Manhattan, permettant de simuler le transpi®s neutrons, des photons et des
électrons. Il s’agit d’'un des codes les plus wsiset des améliorations y sont donc
régulierement apportées. La version la plus récdatdCNP est MCNPx (internet@111-19);
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- le code PENELOPE (PENetration andEnergy LOss of Positrons andElectrons)
[Baro, et al., 1995] [Salvat, et al., 2006] [SempetLal., 2003] a été développé par l'université
de Barcelone (Espagne). Il s’agit d’'un outil de @imtion Monte Carlo des photons et
électrons (internet@III-20) ;

- le codeGEANT (GEometry ANd Tracking) [Agostinelli, et al., 20008 été développé
depuis plus de 20 ans sur l'initiative du CERN £Sa), dans le cadre d’une collaboration
internationale regroupant une centaine de scigngs de 15 pays. Il existe actuellement deux
versions : GEANT3 codé en Fortran 77 et GEANT4 cedéC++. La premiere version,
GEANTS3, est considérée comme étant le standard hgsique des hautes énergies. Le
développement de GEANT3 a cependant été gelé eB @@9la structure méme du code
rendait complexe la modification ou I'ajout de neaux composants et ne répondait plus aux
besoins des nouvelles expériences de physique atésupes et de physique nucléaire. La
derniere version, GEANT4 (internet@lll-21), est dmssur les nouvelles technologies
orientées obijet. Il est développé par le CERN etisponible depuis 1998. GEANT4 permet
de faire des simulations plus complexes qu'avec SEA

Ces codes génériques utilisent généralement de neormimodéles physiques, ce qui les
rend souvent complexes a utiliser pour les apptinat spécifiques, telle que l'imagerie
nucléaire. C’est la raison pour laquelle des codessimulation plus spécifiques ont été
développés [Ljungberg, et al., 1989].

b) Les codes spécifiques

Les codes spécifiques ont été développés afin d’'aes codes dédiés a I'imagerie en
meédecine nucléaire, et ainsi répondre précisemenbeasoins de cette discipline. Ils sont plus
faciles a utiliser et plus rapides que les codegdistes. En revanche, leur maintenance est
souvent plus problématique avec les évolutions,alegliorations et les mises a jour plus
lentes, car ils sont développés au sein de petitggs de recherche. Leur maintenance et leur
suivi sur le long terme sont donc plus incertains.

De nombreux codes spécifiques ont été dévelopgéssisoit pour I'imagerie PET, soit
pour I'imagerie SPECT, soit pour les deux typesmdgeries PET + SPECT. Les plus
courants d’entre eux ont été répertoriés dans ie@a I11-14.
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Type d’'imagerie Code MC Origine et références
PETSIM McGill University, Canada
(SIMulation for PET) [Thompson, et al., 1998]
Université de Montréal, Canada
- SORTEO [Reilhac, et al., 2004] [Reilhac, et al., 2005]
EIDOLON Université de Genéve, Suisse
[Zaidi, et al., 1999 ]
LPSC, France
GePETo0S [Jan, 2002]
SIMIND : o .
. . Université de Lund, Suisse
SIMulation of IMagin . !
SPECT ( Nuclear Detectogr]s)g [Ljungberg, et al., 1989] (internet@I11-22)
(Simuatrirc])?\ingSTPECT) [Yanch, et al., 1993] [Bélanger, et al., 1998]
SIMSET

Université de Washington, USA

(SIMulation System for [Harrison, et al., 1993] (internet@I11-23)

Emission Tomography)

SPECT et PET Université de Lausanne, Suisse

GATE (Geant4 Application [Santin, et al., 2002] [Santin , et al., 2003]
for Tomographic Emission) [Assié, et al., 2004] [Jan, et al., 2004] [Laz&003]
(internet@ll1-24)

Tableau 111-14 : Exemples de code de simulation tdParlo pour I'imagerie médicale (SPECT et PET).

Les codes retenus lors de ce travail de thése dane part le code déterministe
SINDBAD en mode analytique et d’autre part le cpdebabiliste PENELOPE. Ils sont en
effet tous deux disponibles au laboratoire, faailitleur prise en main. Nous allons donc les
décrire succinctement.

I.B  Présentation du logiciel SINDBAD pour I'imagerie X

Le développement de SINDBAD a été réalisé au sei€HA/LETI afin de simuler des
systemes en mode transmission, tel que I'imagerienXradiologie ou le contrdéle non
destructif (CND) de piéces industrielles [Gliérd, a., 1998] [Koenig, et al., 2000]
[Guillemaud, et al., 2003] [Tabary, et al., 2008INDBAD peut étre utilisé selon trois modes
différents : un modenalytique, un modeMonte Carlo ou un modecombinant ces deux
modes (Figure 111-28) :

- le mode analytique permet d’évaluer I'image de transmission du ragonent
primaire, par la méthode de tracer de rayons (4remyng »). Cette méthode évalue les
interactions dans un objet par un lancer de ragoire une source et un détecteur, et calcule
latténuation du rayonnement primaire le long degjettoires rectilignes selon la loi
d’atténuation de Beer-Lambert. Les coefficientstdtauation utilisés sont tirés des tables de
référence Storm et Israél [E. Storm and H.I. Isra@69].

- le mode Monte Carlo permet de simuler le rayonnement diffusé a lietér de
I'objet, en plus de la transmission du rayonnemmirthaire. Pour cela, ce mode évalue les
interactions dans I'objet par méthode Monte Cdrkw.code Monte Carlo utilisé est le code
NOVA (version C de EGS4). Il permet de gérer eagmndlité le parcours et les interactions du
rayonnement dans I'objet [Tabary, et al., 2000] {iWaet al., 2002].

- le modecombinant le mode analytique et Monte Carlo. Ce mode pedioditenir des
radiographies synthétiques qui combinent I'imagdrdasmission du rayonnement primaire
(obtenue par le mode analytique) a celle du rayoeme diffusé (obtenue par méthode Monte
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Carlo) mise a niveau. En effet, cette image dwdéfest évaluée sous faible flux photonique,
pour des raisons de temps de calcul, puis misgeniavant d’étre additionnée a I'image de
transmission [Tabary, et al., 2004].

= leti
= -~
Sindbad .
f & ’3 !I e ¢ Image directe

simulation
%j analytique =—)> 3
(Ray-tracing)
ay |

‘1 % simulation
Monte Carlos—>
(EGS4 Nova software)

. sortie
entree

Figure 111-28 : Combinaison du mode analytique @ihtbde Monte Carlo de SINDBAD en imagerie X.

Le logiciel SINDBAD est le premier logiciel de sihation utilisé durant cette these.
Puisqu’il s’agit a l'origine d’un logiciel pour Phagerie X, il a été adapté pour I'imagerie
gamma. Cette adaptation n’est pas développée iais nors du chapitre V, ou il sera
également justifié le choix d’utiliser SINDBAD enoate analytique. Nous limiterons alors
notre présentation de SINDBAD a quelques fonctititfs|a que nous avons utilisées pour
limagerie gamma.

En imagerie X, SINDBAD modélise I'ensemble de laicte radiologique. Cette chaine
radiologique est constituée principalement d’'soerce émettrice de rayons X, d'uobjet
tridimensionnel, et d’'urdétecteur bidimensionnel (Figure 111-29). SINDBAD décrit cé&s
éléments de la maniéere suivante :

- la source (tube X) est définie par ses paramétres d'émigsiorée, intensité...) et sa
répartition spectrale. Le spectre peut étre enté@umllement ou calculé via un modele de
tube X. Des informations générales (nom, type diandu tube...), certaines conditions de
fonctionnement (tension, filtration inhérente...) & type d’émission (conique ou
panoramique) du tube de rayon X sont égalemenisgc

- I'objet 3D peut étre décrit sous différentes formes :

« sous forme CAO (Conception Assistée par Ordinatever le logiciel BRL-
CAD [Dykstra, et al., 1987]. Les objets CAO sontmamsés de volumes
élémentaires. Chaque volume élémentaire est geriine géomeétrie simple
(sphére, parallélépipéde,...), des dimensions, uséig@o dans le repére de
I'objet et un matériau le constituant. Ces volumésnentaires sont ensuite
combinés entre eux. L'objet est alors sous formr@GGConstructive Solid
Geometry). Il peut-étre également facétisé, soudotmat STL (Stereo
Lithography) ;

« sous forme voxellisée de I'objet. Les simulationsades objets voxellisés
ne sont possibles qu’en mode analytique, pas ere uathte Carlo ;
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- le détecteur est décrit par sa géométrie (nombre de pixeldletales pixels,
épaisseur...) et par les matériaux utilisés. Le nod@ détection est simple : il consiste a
calculer le nombre de photons arrivant sur la tieatrée du détecteur. A partir de ce nombre
est évalué soit le nombre de photons absorbés ldpasseur du matériau détecteur, en
utilisant les coefficients d’atténuation totale ubds dans la table de référence Storm et Israél,
soit I'énergie déposée dans le détecteur, utiligamtcoefficients d’absorption tabulés. Une
modélisation plus réaliste du détecteur peut easéite également prise en compte, de
maniére spécifigue a chaque type de détecteurti(teur, film, ...), en modélisant les
phénomenes physiques intervenant dans le procdsdtensformation de I'énergie en signal.

Enfin, SINDBAD permet une visualisation directe ldedétection, sous forme d’'image,
qui peut étre effectuée a l'aide du logiciel VIEWAf pxemple.

_

O

>
source objet détecteur
(3D) pixellisé

(2D)

Figure 111-29 : La chaine de transmission radiodpm, constituée d’'une source de rayonnement,
d’un objet d’étude 3D et d’'un détecteur 2D.

En mode analytique, la technique de « ray-tracingalise des lancers de rayons entre la
source et le centre de la face d’entrée de chaigeedqu détecteur (Figure 111-30). Cependant,
pour pouvoir avoir une bonne précision d’échantilage de l'objet radiographié, il est
nécessaire d’augmenter le nombre de lancers densayen sous-discrétisant (ou sur-
échantillonnant) les pixels du détecteur (sousipigiétecteurs). Les sous-pixels sont ensuite
regroupés, pour reformer une image avec des pidelsdimension spécifiee. A titre
d’exemple, sur la Figure 1lI-30, la petite struetuda gauche de l'objet ne peut pas étre
observée sur I'image puisque aucun rayon ne latsav(cas a). Si le nombre de lancers de
rayons est augmenté en sous-discrétisant le detecttte méme structure est alors traversée
par plusieurs rayons, et elle est donc observéel'snmage. Le choix de cette sous-
discrétisation est directement relié au dimensiorerd des structures de I'objet radiographié
a déterminer.
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Regroupement
des pixels

cas a casb

Figure 111-30 : Le modeéle de détection en modedmaission analytique sans (cas a) et avec (cas b)
une sous-discrétisation des pixels détecteurs.

I.C Présentation du logiciel PENELOPE

Le code PENELOPE est un code de simulation MontdoCh est écrit en Fortran 77.
Comme tout code Monte Carlo, PENELOPE est basédilisation de tirages de nombres
aléatoires uniformément répartis entre 0 et 1. Eaégateur de ces nombres assure une
périodicité de 18, permettant une compléte indépendance entre é&seeéwents simulés.

Le code Monte Carlo de PENELOPE permet de décrmesémble des interactions
photoniques et électroniques avec la matiére, sédochitecture de la Figure IlI-31. Les
particules (photons et électrons) sont suivies aoubng de leur parcours dans la matiere. Les
trajectoires sont vues comme une succession deyardibres (en ligne droite pour les
photons ou globalement déviés pour les électrandd, fin desquels a lieu une interaction
(interaction photoélectrique, Compton ou Rayleigh gxemple). L’arrét de ce suivi se réalise
sur une condition énergétique (si I'énergie de &atipule est inférieure a I'énergie de
coupure). Ce suivi des interactions est stocké danfichier (appelé fichier historique). Il
nous donne pour chaque interaction d'un photondenti dans le détecteur deux
informations : la position et la valeur du dépb6tériBrgie, aussi bien photonique
gu’électronique. PENELOPE n’offre donc pas une afisation directe de la détection, sous
forme d'image. Sa mise en forme pour notre apptioagera décrite dans le chapitre V.
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Début du programme

Définition des parametres du photons :
énergie Ec, position (x,y,z), direction (u,v)

!

Calcul de la distance du parcours libre

y

Choix du type d'interaction

Rayleigh

/

I

Compton

{

Photoélectrique

~

Calcul de nouveaux

parameétres de direction

Calcul de nouveaux
paramétres du photon

Calcul de nouveaux
paramétres du photon
de fluorescence

|

!

Mise en mémoire des
parameétres de I'électro
éjecté

Mise en mémoire des
parametres du
photoélectron

\/

oul Est-ce que I'énergie du photon simulé ou émis est
supérieure a I'énergie de coupure?

non 1

Traitement au fur et & mesure de tolis
les électrons stockés en mémoire

Figure 111-31 : Organigramme de I'algorithme Mor@@arlo de PENELOPE permettant de suivre les photons
[Picone, 2002].

Pour réaliser ces simulations, le code PENELOPHiemun notamment, une base de
données matériaux et un module de description dédeétrie :

- la base de données matériaux est constituée deerfichbontenant les probabilités
d’interaction entre un photon et la matiere. Cebidirs ont été calculés au préalable et
existent pour tout élément ayant un numéro atomiaféeieur a 92 ;

- la description de la géométrie se fait par l'intédiaire de surfaces délimitantes. Ces
surfaces sont définies par des équations de sewainel : les quadriques. PENELOPE décrit
les quadrigues selon une forme réduitgX,¥,z)

F(xy,2)=1p%+1,y*+1,22+1,z+1,=0 Equation 11I-16

Le Tableau IlI-15 présente quelques formes géomqus caractéristiques et leurs
parameétres;lassociés. Ainsi la description d’'une surface quecie se réalise avec un
recoupement de différentes formes géométriques.
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Formes géométriques Expressions Paramétres
Plan z-1=0 0001-1
Paires de plans z2-1=0 0010-1
Sphére X2+y2+272-1=0 1110-1
Cylindre X2+y2-1=0 1100-1

Tableau 11I-15 : Exemples de surfaces et valeusspg@ametres associés aux quadriques.

I Etat de I'art des méthodes de reconstruction en intgerie

Les méthodes de reconstruction sont utilisées diessien tomographie de transmission
X telle que les images scanner qu’en tomographéentssion gamma telle que les images
SPECT (Single Photon Emission Computed Tomographyareglais) ou les images PET
(Positron Emission Tomography en anglais). Nousitéirans cette présentation a la
tomographie d’émission SPECT, puisqu’il s’agit duie de cette thése.

En SPECT, la téte de détection de la gamma caroérag autour du patient (Figure Ill-
32) et realise des acquisitions (appelées projest®D) a différents angles de vue (an@jle
Le probléme, dit inverse, consiste a reconstruirevolume (3D) de l'activité du patient a
partir de ces projections (2D). Pour résoudre oblpme inverse, on utilise des méthodes de
reconstruction, que nous allons présenter.

Figure 111-32 : Rotation de la gamma caméra authupatient.

Notons que ce volume 3D est généralement visualsss forme d'images 2D, par
exemple sous forme de coupes transverses (ou s)xiagonales (ou frontales), ou sagittales,
dont les orientations sont présentées sur la Fidiuga.
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coupe transverse
(axe XZ)

volume 3D \

T
D
G g /
i

coupe coronale
(axe XY)

(axe YZ)

A: antérieur

P: postérieur
S: supérieur
I: inférieur

D: droite

G: gauche

Figure 111-33 : Orientations des coupes 2D (coupassverses, coupes coronales, coupes sagittales)
dans le volume 3D reconstruit.

Considérons la coupe d’un organe contenant un f@adoactif (Figure 111-34). On peut
définir la projection monodimensionnelle a I'an@lep(t0), correspondant a la somme de
I'activité le long des raies de projection, de loagr d, par I'expression suivante :

+00 +oo d
p(t.0) = [f(x,y)du= [f(t.coH-u.sird, tsim+u.cod)du =[f(xy)du Equation iil-17
—c0 —00 0

avec f(x,y) l'activité au point (x,y), dans les cditions idéales (pas d’atténuation, ni de
diffusion). Le repére cartésien (O,x,y) fixe est & la distribution d’activité f tandis que le
repere tournant (O,t,u) est associé a la gamma reaen@ rotation a l'incidencg Les
coordonnées dans les deux reperes sont reliéésspaiations :

{t = x.co$ +y.Sind {x = t.co$ - u.sird

_ = _ Equation 111-18
U =-X.sim +y.co% y =t.sinf + u.co9
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Ligne de projection a I'anglé
(projection monodimensionnelle)

Gamma caméra en positifn

Figure 111-34 : Projection monodimensionnelle ohtera I'aide d’'une gamma caméra.

La projection bidimensionnelle (2D) a I'angbecorrespond a I'ensemble de toutes les
lignes de projection monodimensionnelle (1D) adlar® selon 'axe z. Elle correspond tout
simplement a I'image 2D en sortie du détecteurraleen 'angleb.

L’ensemble des projections monodimensionnelles pous les angle8 [1[0,1] est la
transformée de Radon 2D de f(x,y), dont la reprigiem graphique est appelée sinogramme.
La transformée de Radon a I'expression suivante :

R(f(x,y))= [plt.6)d6 Equation I1-19

Cette transformée de Radon ne tient pas compte didf&&rents effets physiques
perturbateurs (atténuation, diffusion et bruit pmdque). Inverser la transformée de Radon
revient a résoudre le probléme inverse de recartgirutomographique.

En SPECT, le probleme inverse consiste donc a estardistribution (3D) d'activité f a
partir des projections acquises (2D). Il s'agitrdjprobleme dit "mal posé” pour deux raisons
essentielles :

- la premiére raison est que les projections soracbies de bruit (bruit photonique de
nature poissonnienne (prépondérant), bruit detiectién et de I'électronique) ;

- la deuxieme raison est que l'inversion analytiquecte du probléme de reconstruction
tomographique conduisant & une solution uniquet rpessible que si le nombre de
projections acquises est infini. Or en pratiqueydenbre de projections acquises est limité (64
ou 128 vues), et les données acquises par le detesint échantillonnées et numérisées, ce
qui fait que la solution déterminée n'est pas umiqu

Une littérature abondante existe pour résoudre rlgblpme de linversion de la
transformée de Radon. On distinguera deux granttesses de méthodes d’'inversion du
probléeme : lesméthodes analytiques décrivant le probléme suivant une formulation
continue [Zeng, 2001] [Grangeat, 2002], etresthodes algébriquesdécrivant le probleme
suivant une formulation discréte [Bruyant, et aDP2] [Grangeat, 2002]. Ces méthodes de
reconstruction sont exposées pédagogiquementrm digr internet@II11-25 par |. Buvat.
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II.LA Les méthodes de reconstruction analytique

Les méthodes analytiques de reconstruction reposemime leur nom l'indique, sur une
inversion analytique de la transformée de Radoni[&sFrey, 2006]. Elles supposent que les
données sont continues et que la valeur d'uneqgti@mjeest connue en chaque poind)(gu
sinogramme.

a)La rétroprojection simple

L'algorithme de reconstruction analytique le pluspe est la rétroprojection simple.
Cette rétroprojection simple permet d’estimer Istrithution d'activité f*(x,y) en intégrant le
projection p()) pour toutes les valeurs de Les projections sont alors tout simplement
projetées en sens inverse. L'expression mathéneatigucette rétroprojection simple est la
suivante :

£ (x.y)=[p(t.6)d6 Equation I11-20
0

Cependant, cette rétroprojection simple généerezoegs d'activités non nulles la ou
aucune activité n'existe : ce sont les artefactsramnstruction, connus sous le nom
d'« artefacts en étoile » (Figure I1I-35). Ces fatts en étoile diminuent avec un nombre de
projections croissant. Une méthode permet égaleaetimiter ces artefacts, il s’agit de la
méthode par rétroprojection filtrée.

- i .

Figure 111-35 : Exemple d’artefacts en étoile d’ungge reconstruite par rétroprojection simple age
originale (A) et image reconstruite avec (B—-G) 14,316, 32, et 64 projections équitablement régagur
360°. Plus le nombre de projections est élevé, Ipiiartefacts en étoile diminuent [Bruyant, et2002].

b) La rétroprojection filtrée

La rétroprojection filtrée (ou FBP pour FiltereddRRrojection en anglais) [Dubois, et
al., 1998] est l'algorithme de reconstruction atigiye le plus couramment utilisé. Il s’agit
d’un algorithme rapide d'exécution et facile aisgit. Il équipe actuellement la plus grande
partie des scanner X et de nombreux systemes SP&ECFET. Théoriquement, sous
hypothése d’'une atténuation uniforme dans I'okfjetlié, la rétroprojection filtrée fournit une
solution exacte du probleme inverse de reconstmi¢timographique si les projections étaient
continues et le nombre d’angle de vue infini.
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Il s’agit d’'une rétroprojection simple des projects filtrées, utilisant la transformée de
Fourier des projections bidimensionnelles. Ellenpar d’estimer la distribution d'activité
f*(x,y) en rétroprojetant la projection filtrée @amgle 6. L'expression mathématique de cette
rétroprojection devient :

f*(X'Y) = p'(t,H)dH Equation 111-21

Oy

avec p'(th) la transformée de Fourier inverse de la transéere Fourier de la projection
filtrée (Equation 11I-22) et avec PP) la transformée de Fourier de la projection Pit,
(Equation 111-23).

p'(t,8) = J'P(,o,H).|,o|ei2”'p‘dp Equation 111-22

P(p,6) = j p(t, 6).€"274) dt = jw jw f(x,y).€"27#) dt du = jw jw f(x,y)e ™) axdy  Equation 1-23

—00—00 —00—00

ou p| est le filtre rampe (en exemple) et apee p.coD etpy = p.sind.

Schématiquement, la méthode de rétroprojectiorééilse déroule en 4 étapes (Figure 111-36) :

- la premiere étape calcule la transformée de Fourikr la projection
monodimensionnelle a I'angip(t, 6) : PE,0) ;

- la deuxieme étape réalise un filtrage de la transée de Fourier de la projection par
un filtre 1D ; le filtre rampep] ;

- la troisieme étape calcule la transformée de Foumeerse de la transformée de
Fourier de la projection filtrée : p'®) ;

- la quatrieme étape réalise I'opération de rétragmtapn simple des projections filtrées.

Projection
monodimensionnelle § Image reconstruité(x,y)
angle ©: p(t,0)

Transformée de

. Rétroprojection
Fourier prol

simple

Transformée de

filtrage Fourier inverse
PO ——— > IplP@O) > p(te)

Figure 111-36 : Les différentes étapes de la rétoprtion filtrée.

Lors de la deuxieme étape, le filtrage utilisélediltre rampe, qui permet d’obtenir de
bonne résolution spatiale. Cependant ce filtre & ponséquence d’amplifier de maniere tres
importante les hautes fréquences, donc le brugstlalors pondéré par un filtre d’apodisation,
par exemple les filtres de Hann et de Butterwoles plus fréquemment utilisés). D’autres
filtres sont parfois employés, tels que le filteeldamming ou le filtre gaussien.

II.B Les méthodes de reconstruction algébriques

Les méthodes algébriques reposent sur I'expresismmete et matricielle du probléme
de reconstruction tomographique (Figure 1lI-37).drebleme consiste a résoudre un systeme
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d’équations linéaires de grande dimension. Leseptmns p sont décrites sous la forme d’un
vecteur de dimensiong*N2, ou ry désigne le nombre de projections sous lesquéetbget
est vu par le systeme de détection (nombre d’andgesue) et NxN |'échantillonnage du
détecteur, c'est-a-dire le nombre de pixels dectéte La distribution d'activité dans le
volume étudié est décrite par un vecteur de dinoessi?, représentant le nombre de voxels
du volume 3D a reconstruire. Les composantes duewecprojection et du vecteur
distribution d’activité sont notées respectivemanet f, ou KJ[1, nexN?] et i1, V7.

Une matrice, nommée R, permet de relier les priojestet I'objet de la distribution
d’activité selon I'expression matricielle [p] = [[f]. La transformée de Radon discrete s'écrit
alors :

P = z -, Equation 111-24
I

R représente la matrice de l'opérateur de Radodimdensions (6xN2,V3), et chaque
élément g de la matrice R représente la probabilité qu’uotph émis par le ieme voxel objet
soit détecté par le kéme pixel détecteur. Les mefits ; de la matrice R sont complexes a
évaluer, et doivent I'étre a chaque géométrie dieition. lls peuvent intégrer les effets
physiques dégradant I'image tels que l'atténuatienl’objet et la transparence septale du
collimateur.

p(t.6) projection
Ps
0 P4
objet de la distribution
P, d’activité

Py 5

BER SRS

'f7';: :;f-Bi;: N

Figure 111-37 : Echantillonnage des données utitisér les méthodes de reconstruction itératives.

Le probleme inverse vise donc a estimer la distivibud'activité du volume objet f (3D)
connaissant les projections acquises p (2D) eta@ice R. Un raisonnement simple serait de
dire que f = R p. Cependant I'inversion matricielle’Rle I'opérateur projection R est le plus
souvent impossible a cause de ses dimensions (atmeenR non carrée est non inversible ; et
une matrice carrée de dimensions trop grandesresstdifficile a inverser, le plus souvent
impossible). De plus, le bruit de mesure et I'appration de la modélisation font qu'une
solution exacte n’existe pas : on cherche une isol@pprochée par méthode itérative. Cette
solution approchée est une estimée de 'objet fmiéahode itérative permet de s’approcher
par étape successive a I'estimée de 'objet f, enmisant I'erreur quadratique (Equation Il1-
25) entre les projections et la rétroprojection digjet reconstruit Rf.

£ = afrgmin||p- Rf[* Equation 111-25
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Chaque itération des méthodes itératives se déevule étapes (Figure 111-38) (avec n :

l'indice de I'itération) :

- la premiére étape évalue I'objet estinf (fnitialement on estime a prior"f%, par
exemple égale a un vecteur nul, ou égale a unwedeerétroprojection, ou égale a un
vecteur a priori attendu) ;

- la deuxiéme étape calcule la projection estiméeespondant & I'objet estimé’f
pestimée(n)= R.i(n) :

- la troisiéme étape compare la projection estimdétéxation n (F*"*® avec la
projection mesurée {5°""°§ ;

- la quatriéme étape assure soit I'arrét des it@ratgwit la mise a jour de I'objet estimeé
f*D. Cette mise & jour de I'objet est réalisée pafacteur de correction™® sur .

Estimée initiale 1
de l'objet |

Projections
mesurées

Ecart des
projections

Critére d'arrét

Figure 111-38 : Les différentes étapes des méthadeeconstruction itératives.

Estimée courante Projections
de 'objet estimées

A

i
A

Mise a jour de
I'objet estimé

Objet reconstruit
= objet estimé

La relation mathématique existant entre le facteercorrection @ et la nouvelle
distribution d’activité estiméé"f¥) caractérise la méthode itérative. La méthodetitéraeut
étre soit additive (F =" + d") soit multiplicative(*¥ = f x ¢"). On a distingué deux
principales catégories d'algorithmes: les méthodésatives algébriques et méthodes
itératives statistiques.

- parmi lesméthodes itératives algébriqueson compte par exemple les méthodes

- ART (Algebraic Reconstruction Technique) ;

- MART (Multiplicative Algebraic Reconstruction Techuig) ;

- SART (Simultaneous Algebraic Reconstruction Techajqu

- SIRT (Simultaneous Iterative Reconstruction Technigue

- de descente ;
. de gradient et de gradient conjugué ;

- parmi lesméthodes itératives statistiqueson compte par exemple les méthodes

- MLEM (Maximum Likelihood Expectation-Maximisation);

- OSEM (Ordered-Subsets Expectation-Maximisation).

Cependant, ces méthodes de reconstruction préséimeanvénient d’étre instables en
présence de bruit important dans les projectioretteCinstabilité peut étre gérée soit en
arrétant les itérations suffisamment tot, c'esira-dvant que la solution ne se détériore, soit
en régularisant les méthodes. Quelques méthode®gldarisation sont donc également
exposeées.

66



Chapitre 111

Une étude comparative de ces méthodes a été ecdses [Byrne, et al.,, 1997-1998]
[Hutton, Nuyts et Zaidi, 2006]. Nous ne présentocis que quelques algorithmes des
meéthodes itératives qui ont été implémentés duamtavail de these.

[I.B.1 Les méthodes itératives algébriqgues

La méthodeART (Algebraic ReconstructionTechnique) est frequemment utilisée en
tomographie. Elle a été proposée par [Gordon ,.e1@r0], pour la reconstruction d’objet 3D
a partir des projections en imagerie X.

L'algorithme de la méthode ART est décrit par 'Edoiat|l-26 [Andersen, et al., 1984]
[Mueller, et al., 2000]. La mise & jour du volumergalise par un facteur de correctiéh ¢
additif :

. ; (rki (presurée_ pistiméén)))

ou i et k sont respectivement les indices du valgét et du pixel détecteur i sont les
coefficients de la matrice R "%t p®"**Msont respectivement les valeurs dl%pixel
détecteur de la projection mesurée et de la piojeestimée a litération n ;P et {™ sont
l'estimée du9" voxel de I'objet respectivement a l'itération nnetl ; eta est le paramétre
de relaxation (Oe<2). Il a une influence sur la vitesse de convergethe I'algorithme. La
convergence de cette méthode est prouvée lorsqagdenétrex est compris entre 0 et 2.

f‘(n+1) — f}(”) +C(n) — f}(”) +

Equation 111-26

La méthodeMART (M ultiplicative AlgebraicReconstructionT echnique) est la version
multiplicative de la méthode ART. La mise a jour wilume se réalise par un facteur de
correction & multiplicatif.

Pour accélérer la convergence, les méthodes deertesproposent quant a elles
d’optimiser le paramétre de relaxation & chaquatith :o — a™. Les méthodes de gradient
et de gradient conjugué (par exemple ILST : Iteeafieast Squares Techniques) visent a
générer de facon simple des directions de desaamtgglculant la direction de descenfe et
le pasa™ (Equation 111-27) [Bruyant, et al., 2002] [Zhand)05].

£, = £ () _ () ) Equation 11I-27

La méthodeSART (SimultaneousAlgebraicReconstructionl echnique) a été proposée
par [Andersen, et al., 1984] dans le but de rédaiteuit dans I'objet reconstruit par rapport a
la méthode ART, en regroupant les projections pas-emsembles dans les étapes itératives.
Les sous-ensembles sont composés de projectiomhuds a différents angles, le plus
souvent les plus orthogonaux possibles. L'algoréhde la méthode SART est décrit par
Equation 111-28 [Andersen, et al., 1984] [Muellet,a., 2000]. Récemment, la convergence
de cette algorithme a été démontré par [Jiand,,e2G03].

(pmesurée_ estiméén))

r.k' k k
D
i

k Equation 111-28

f (n+1) =f (n) +

i i z e
K
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ou les sommes sur k sont réalisées par sous-ersembl

Les méthodes SART peuvent alors étre implémentdes & structure suivante (Figure
11-39) :

1. initialisation de I'objet estimé
2. itération :
boucle sur les angles de rotation
{ (a) rotation de I'objet a I'angl®
(b) calcul de la projection estimée a partir’dbjét estimé a I'angl®
- boucle sur lesoxelsobjets
- boucle sur lepixels détecteurs
calcul de la projection estimégffimee™
(c) calcul de I'écart de la projection estimg&B*™par rapport & la projection mesurgBea 'angled
(d) mise a jour de I'objet estimé a I'an@le
- boucle sur lesoxelsobjets
- boucle sur lepixels détecteurs
mise & jour de I'objet estimé®f) = £ + M
}

3. Retour en 2. jusqu'a convergence.

Figure 111-39 : Les étapes itératives algébriqguesiequisition tomographique en utilisant les imagebaque
angle de vue.

[1.B.2 Les méthodes itératives statistigues

Les méthodes statistiques reposent sur une repagisanprobabiliste du probleme. Elles
supposent que les projections contiennent un brafiistique. Ainsi les mesures et I'objet sont
supposeés étre des variables aléatoires.

Ces méthodes statistiques recherchent I'objet plles probable compte tenu des
projections p observées. Pour cela, elles utiliketitéoreme de Bayes énoncé ci dessous :

prot(f | pmesurét) = prodpmesurée| f)X prodf) Equation 111-29

La méthode dite ML (poux aximumLikelihood) repose sur le critere du maximum de
vraisemblance, dont le but est de maximiser latfoncde vraisemblanceEduation 111-30.
Cette fonction de vraisemblance représente la pitiféaqu'un objet f génére les données de
projection mesurées.

argfma>{L(f )= argfmax{prob(pmesuréif ) Equation 111-30

a)La méthode MLEMMaximumLikelihoodExpectationMaximisation)

La méthode MLEM a d’abord été développée pour tacigraphie en PET par Shepp et
Vardi [Shepp, et al., 1982], et ensuite pour ladgraphie par transmission [Lange, et al.,
1984] et pour le SPECT [Miller, et al., 1985].

En imagerie gamma, le bruit statistique contenusdi@s projections est de nature
poissonnienne, incluant le bruit d’émission radiva&cet le bruit de détection. Ainsi, si on
considére;fle nombre moyen de désintégrations danS"evbxel objet, le nombre moyen de
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photons détectés par 14" projection est la somme des photons moyens le dengette
méme projection, donnée par 'Equation 1-24. Lembre de photons détectés par 4%k
projection (Fk) suit alors une loi de Poisson, et la probabili¢édétecter les photons selon
cette projection est :

P«
prob{p, )= ex;{(— p_k)x P } Equation I1I-31

Py!

En tenant compte de la nature poissonnienne ddatstgmjue dans les données de
projection, l'algorithme MLEM propose d'estimerHdjet a reconstruire, sans a priori sur
I'objet (prob(f) = 1), en trouvant le maximum deftanction log-vraisemblance donnée par
I'Equation 111-32 et I'Equation 111-33 [Bruyant, eil., 2002] :

—p, Equation 111-32
P! J

L(f)= U exr{(—p_k)x P

1(f) =In[L(f)] = Zk:[—zi:rkifi + pkln(z rkifij—ln(pk!)} Equation I1I-33

avec L(f) la fonction de vraisemblance.

L'algorithme MLEM estime i & partir de I'estimée;’? par un facteur correctif
multiplicatif ¢". Cet algorithme est écrit sous la forme :

f(n) pmesuré? )
fi(n+1) — fi(n) ><C(n) — i kT ) - -
z M % pﬁstlmeén) Equation I11-34
k

ou i et k sont respectivement les indices du vatgét et du pixel détecteur  1sont les
coefficients de la matrice R {JF*""%et p"mMsont respectivement les valeurs dWpixel
détecteur de la projection mesurée et de la piojeestimée a l'itération n (les projections
estimées "M sont données par 'Equation [11-24);{™f et {™? sont l'estimée du"T®
voxel de I'objet respectivement a l'itération metl.

Les méthodes MLEM peuvent alors étre implémentémda structure suivante (Figure
111-40) :
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1. initialisation de I'objet estimé
2. itération :
boucle sur les angles de rotation
{ (a) rotation de I'objet a I'angl®
(b) calcul de la projection estimée a partir’dbjét estimé a I'angl®
- boucle sur lesoxelsobjets
- boucle sur lepixels détecteurs
calcul de la projection estimégffimée™
(c) calcul de I'écart de la projection estimé&'§*™par rapport & la projection mesuréB°g"®a 'angled
(d) mise a jour de I'objet estimé a I'an@le
- boucle sur lesoxelsobjets
- boucle sur lepixels détecteurs
mise & jour de I'objet estimé®f) = £ x
}

3. Retour en 2. jusqu'a convergence.

Figure 111-40 : Les étapes itératives statistiggrsacquisition tomographique en utilisant les insa@gehaque
angle de vue.

L’algorithme MLEM posséde quelques propriétés ieséantes, en particulier :

- si I'estimée initiale if? est une distribution positive, alors toutes lestritiutions
estimeées suivantes seront positives ;

- si un pixel a une valeur nulle a l'initialisatiorette valeur reste nulle ;

- le nombre total d’événements est conservé a chiégration.

Mais cet algorithme présente aussi deux inconvéniemjeurs : une convergence lente
et une instabilité a partir d'un grand nombre idtiéns.

- l'algorithme MLEM converge lentement: il peut ng€siéer jusqu'a une centaine
d'itérations, ce qui rend son utilisation délicate routine clinique. Parmi les méthodes
d'accélération existantes, citons la méthode OSi&&entée au paragraphe suivant ;

- l'algorithme MLEM est instable apres un grand namblitérations dans le cas de
données bruitées. Cela fait apparaitre des artetbectbord et une amplification des hautes
fréquences (résolution spatiale et bruit de calchinsi le nombre d'itérations affecte
directement le compromis entre résolution spatdlbruit dans les images reconstruites. La
solution simple consistant a arréter les itératiavant amplification du bruit de mesure n'est
donc pas optimale car on risque d'arréter l'aligoré avant sa convergence. On préférera
mettre en ceuvre des méthodes de régularisatiosequit présentées au paragraphe 11.B.3.

b) La méthode OSEMD{dered-Subset€ExpectationMaximisation)

La méthode OSEM (Ordered Subsets Expectation Maxitioin) est la version accélérée
de MLEM. Elle a été développée par Hudson [Hudsb®@)., 1994] pour améliorer la rapidité
de convergence de MLEM. Elle consiste a regroupsr grojections en sous-ensembles
ordonnés (Figure 1ll-41) avant de leur appliquenréthode MLEM. Le nombre de sous-
ensembles détermine le facteur d’accélération gggvart a la méthode MLEM. Par exemple,
une reconstruction OSEM-8 sous-ensembles sur d&ités est équivalente a une
reconstruction OSEM-4 sous-ensembles sur 10 ibdrsitiet équivalente a une reconstruction
MLEM sur 40 itérations (Figure 111-42).
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Figure 111-41 : Regroupement de projections en ssnsembles ordonnés
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Figure 111-42 : Exemple de reconstruction MLEM e8EM : le nombre de sous-ensembles
détermine le facteur d’accélération.

Mentionnons que la méthode OSEM est de plus enutilisée de part sa rapidité, mais
gue sa convergence n’'a pas encore démontrée arce jo

[1.B.3 Les méthodes itératives statistigues régularisées

Dans le cas de données fortement bruitées, I'dlgnd MLEM est instable apres un
grand nombre d'itérations et du bruit apparaitsattams I'objet reconstruit. La solution, pour
limiter ce bruit, est d’utiliser les méthodes ditéds régularisation. Il s'agit de méthodes
reposant sur lintroduction de contraintes (spadialprobabilistes) sur la distribution
radioactive recherchée dans l'objet, qui permettdahc de stabiliser les distributions
estimées. Notons cependant qu’il n’existe pas dbodé de régularisation « standard ».

L’introduction d’'une contrainte sur la distributisadioactive recherchée dans I'objet se

réalise en introduisant un a priori sur I'objetqpff) # 1). Le but est de maximiser la fonction
de vraisemblance :

argfma>{L(f )] = argfma)‘{pmt(pmesurélf )+ prol:(f )] Equation 111-35
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Par exemple, les distributions de Gibbs permettdat prendre en compte les
discontinuités de I'objet par l'intermédiaire denétions de potentiel. L'a priori sur I'objet
s’écrit alors :

prob(f ) =Cx exp(— AU (f )) Equation 111-36

ou C est une constant®, est un parameétre de régularisation et U(f) est fonetion de
potentiel.

L'algorithme MLEM régularisé propose d'estimer Jatba reconstruire en trouvant le
maximum de la fonction log-vraisemblance donnée lfiaquation 111-37 [Bruyant, et al.,
2002] :

=In[L(f)] = ;{— Z rf, + pkln(zi: rf, J - In(pk!)} -2U(f)+constante  Equation 111-37

L'algorithme MLEM régularisé peut étre alors ésatis la forme :

f.(n+1) — f(n) % C(n) - fi(n) pzﬁe%ur’é?ki
| | r +X6U(fi) K pﬁsnmeén) Equation 111-38
2 Ja FA—
f.

Dans la littérature de nombreuses fonctions denpietesont répertoriées [Hebert, et al.,
1989] [Lange, et al., 1990] [Lalush, et al., 1982¢bert, et al., 1992] [Alenius, et al., 2002].
A titre d’exemple, le potentiel quadratique (Gendafbeman) [Alenius, et al., 2002], permet
de prendre en compte la moyenne pondérée des wofsindu voxel objet (i), selon
I'expression :

. f(n) mesure?.
f,( )= f( )xcln = Zrk +2}‘2W (f _ )Zpesnmeeﬁn Equation 111-39

avec W, le facteur de pondération des voisins (b), qus&at I'Equation 111-40 :
2wy, =1 Equation 111-40
b
La méthode régularisée nomrvRP (M edianRoot Prior, en anglais) [Alenius, et al.,

1997] [Alenius, et al., 1998] [Alenius, et al., Z)Qermet de prendre en compte la valeur
médiane Mdes voisins (b) du voxel objet (i), selon I'exsies :

() Z gyl o f PR,
' ' Zr vy fi =M, &~ pestmedn) Equation 111-41
ki v

Cette méthode OSEM-MRP tend a rendre l'image locate monotone, tout en
préservant les transitions aux niveaux des bordtpets [Seret, et al., 2004]. En choisissant
correctement la valeur dk, le paramétre de régularisation, la méthode MRinek de
contrdler le bruit, tout en obtenant des contrasbehes de ceux obtenus par MLEM.

Notons, que des méthodes de régularisation adslifN®T et SART existent également,
mais ne sont pas exposeées ici.
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Les méthodes de reconstruction (ART, SART, MLEM,BEBB et OSEM-MRP) ont été
utilisées dans le cadre de cette thése. Leur attdis sera justifiée et discutée dans le
chapitre 1V, ainsi que leur adaptation a la géoéte I'architecture HiSens.

[l Synthese

La premiere partie de ce chapitre nous a permiseltre en évidence la diversité des
codes de simulation en imagerie médicale. Les ielgiSINDBAD et PENELOPE ont été
présentés plus en détail, puisqu’il s’agit des degiciels de simulation utilisés dans le cadre
de cette thése. Le choix d'utiliser ces logiciets pas été justifié ici, mais sera discuté dans le
chapitre V, aprés y avoir exposé nos besoins.

La seconde partie de ce chapitre a été consacréeeaprésentation générale des
méthodes de reconstruction tomographique en SPHEE. méthodes analytiques et
algébriques ont été successivement présentéesi lBaimméthodes algébriques, on a distingué
les méthodes itératives algébriqgues, comme ART ARTS et les méthodes itératives
statistiques, comme MLEM et OSEM. Les algorithmes des méthodes ont été
successivement énoncés. Il s’agit des algorithness déthodes de reconstruction utilisés
dans le cadre de ma thése. Le choix d'utiliser mé¢hode plutbt que l'autre n'a cependant
pas été justifié dans ce chapitre, mais a faitj&bll’'une réflexion dans le chapitre IV.
L’'adaptation de ces méthodes a l'architecture HiSarété également développée dans le
chapitre IV.
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CHAPITRE IV

Nouvelles architectures de gamma cameéra :
de I'etat de 'art vers HiSens
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———————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————

Ce chapitre a pour but de décrire la nouvelle &chie de gamma caméra propo:
‘durant le travail de thése. Cette architectureéabéptiséeHiSens pour High Sensitivity.§
:Elle propose d’augmenter I'efficacité tout en mamant la résolution spatiale de la cam
‘en associant des détecteurs monolithigpe®llisés CdZnTe a un collimateur a trc
.paralleles a grande ouverture angulaire.

Ce chapitre est structuré en trois parties.premiére partie justifie 'utilisation de
'détecteurs semi-conducteurs CdzZnTe, et notammerddecteurs monolithiques pikisés
:CdZnTe, en mettant en évidence leurs avantagespport aux modules de détection a k
'de scintillateur.La deuxieme partie présente les collimateurs utilisés dans les ga
‘caméras & base de CdZnTe existantes (prototypesoduits commerciauxgt I'intérét de
.ces détecteurs sur des collimateurs classiquese Qeésentation permet de mettre;
révidence l'intérét d'une association des détect€ldZnTe a ces collimateurs. Enflha,
 troisiéme partie présente en détail I'architecture HiSens.

Afin d’améliorer les performances des gamma caméiAager, les futures gamma
caméras doivent étre constituées d’'un nouveau raodel détection et d’'une nouvelle
géomeétrie de collimateur. Rappelons que le modelléédection doit offrir :

- une bonne résolution en énergie;

- un bon pouvoir d’arrét du détecteur ;

- un fort taux de comptage ;

- un fonctionnement a température ambiante ;
- une grande surface de détection ;

- une bonne résolution spatiale intrinseque ;

et le collimateur associé au module de détectignpdomettre d’obtenir :
- une bonne résolution spatiale de la caméra ;
- une bonne efficacité de la caméra ;
- un large champ de vue ;
- une homogeénéité de la résolution spatiale et digcbeité sur tout le champ de vue.

| Sélection du module de détection

Les futures gamma caméras devront étre constitliéasmodule de détection autre que
celui des caméras d’Anger, car il limite leurs parfances. Deux nouveaux types de module
de détection ont été distingués : les modules & Hesscintillateur et les modules a base de
semi-conducteur. Nous les présentons dans lesrpaliaps suivants, en mettant en évidence
leurs avantages et leurs inconvénients respectifs.

LA Les modules a base de scintillateur

[.LA.1 Les nouveaux modules a base de scintillateur Nal(TI

De nouveaux modules a base de scintillateur Naf{@iinettent d’améliorer la résolution
en énergie et la résolution spatiale intrinséque. particulier, la technologie des tubes
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photomultiplicateurs sensibles a la position (PSPMTpermis d’améliorer la qualité de
localisation des photons dans le détecteur scitgilr. Ces PSPMT peuvent étre remplacés,
par exemple, par des photodiodes a avalanche owl@®multiplicateurs silicium. Ces
photodétecteurs peuvent aussi étre associés ailites bptiques, au lieu des guides de
lumiére habituels. Nous présentons ici succincténiermode de fonctionnement de ces
différents photodétecteurs ainsi que leurs perfogea en terme de gain et de rendement
guantique.

a) Les tubes photomultiplicateurs sensibles a la posPSPMT)

Les tubes photomultiplicateurs sensibles a la posfPSPMT pour Position Sensitive
PhotoMultiplier Tube en anglais) ont été associgs scintillateurs Nal(TI), CsI(TI) ou
Csl(Na) [Pani, et al., 1997] [Levin, et al., 1996jokaris, et al., 1996] [Tamda, et al., 2006].
Les PSPMTs sont plus petits que les PMTs classigueemettant de limiter les zones mortes
entre les PMTs et de disposer d’'une résolutionapagupérieure a celle que I'on obtient avec
un PMT, tout en maintenant un fort gain (de I'ordee16) et le méme rendement quantique
(de l'ordre de 25%). Ces PSPMT sont généralemestcess a des scintillateurs pixellisés,
pour tirer profit de leur bonne résolution spatiale

Cependant, certaines études, en particulier sgcildimammographie [Tamda, et al.,
2006] ont montré que les PSPMTs peuvent dégradetinkarité spatiale, a cause
d'inhomogénéité des photocathodes des PSPMTsgeddtr la résolution en énergie, a cause
des zones mortes persistantes entre les PSPMTSs.

b) Les photodiodes a avalanche (APD)

Les photodiodes a avalanche (APD pour AvalanchédBhode en anglais) [Shah, et al.,
2002] [Moszynski, et al., 2001] sont une alternataux PMTs. Elles assurent, comme les
PMTs, la conversion des photons lumineux, émisupascintillateur, en électrons. Il s’agit de
diodes semi-conductrices dans lesquelles un rayoanelumineux incident donne naissance
a des porteurs de charges électriques ionisantratderr la diode semi-conductrice sous
'action d'un champ électrique intense. Les APDspréent un rendement quantique bien
supérieur aux PMTs, de l'ordre de 65%. En revandbheprésentent un gain inférieur aux
PMTs, de I'ordre de F0', et ce gain fluctue avec la température et ladande polarisation.

A titre d’exemple, en scintimammographie, [Torreti,al., 1997] ont étudié les APD a
base de Hgl Ces APD ne peuvent cependant pas étre associasraillateur Nal(Tl), car
I'énergie d’émission des photons lumineux de N3l(ldngueur d’onde d’émission 410 nm)
n'est pas adaptée a I'énergie d’absorption des-ABD (longueur d’onde d’absorption 560
nm). lls permettent cependant un couplage avecrifgak de CsI(TI) (longueur d’onde
d’émission 530 nm) [Moszynski, et al., 2001] [Shehal., 2002].

c) Les photomultiplicateurs silicium (SiPM)

Le Photomultiplicateur Silicium (SiPM pour silic@motomultiplier en anglais) [Buzhan,
et al., 2003] est constitué par un grand nombrenideo-pixels (typiguement une taille entre
20-30 pum) de silicium indépendants, fonctionnantrede Geiger. Le rendement quantique
du SiPM est inférieur a celle des PMTs classiquies)'ordre de 12%, mais le gain est
équivalent, de I'ordre de 10De plus, la fluctuation de gain, en fonction dedmpérature ou
de la tension de polarisation, est 7 fois moinsiséa qu'un APD.
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Les SiPM sont des photodétecteurs récents, etafg pas été encore caractérisés pour
nos applications en imagerie gamma.

Une comparaison des performances en terme de remtlegnantique et de gain des
photodétecteurs est présentée dans la Tableau.lZel@ableau permet de mettre en évidence
la difficulté de disposer de photomultiplicateurkadois performants en terme de rendement
guantique et de gain.

PMTs PSPMTs APD SiPM
couplage avec le i
scintillateur Nal(TI) Nal(TI) CsI(TI)
rendement quantique 25% 25% 65% 12%
gain 16 10 1073 10
compacité volumineux peu volumineux trés peu vohaguk trés peu volumineux

Tableau 1V-16 : Comparaison des photomultiplicaggqaour I'imagerie gamma.

d) Les fibres optiques couplées aux photomultiplicateu

Des fibres optiqgues peuvent désormais assurer uplage entre le cristal scintillant
Nal(Tl) et les photomultiplicateurs, remplacantralte guide de lumiéere classique en verre.
Les fibres optiques sont placées orthogonalementcrstal et reliées chacune aux
photomultiplicateurs. Elles permettent de réduaaliffusion de la lumiére et ainsi d'offrir
une meilleure localisation spatiale de la lumiadenc d’améliorer la résolution spatiale
intrinséque du systeme de détection. Dans la cardigpn géométriqgue de [Yamamoto, et al.,
2006], la résolution spatiale moyenne obtenue #&fibres optiques est de 0,98 mm contre
1,48 mm avec le verre a 122 ke\iQo).

I.LA.2 Les nouveaux cristaux scintillants inorganigues

De nouveaux cristaux scintillants inorganiques setndiés dans le but d’améliorer la
résolution en énergie et la résolution spatialenséque du systeme de détection. Un cristal
scintillant idéal pour les applications médicalast cdtre dense, rapide, doit posséder une
bonne réponse lumineuse et émettre des photongueptide longueur d’onde adaptée a la
photocathode du tube photomultiplicateur ou a latp#iode a avalanche associée. De
nombreux cristaux sont étudiés pour les applicatiorédicales, les plus prometteurs sont
probablement le scintillate¥SO, YAP:Ce ou encore lé.aBr 3.Ce.

- YSO (Y;SiGs:Ce ou Y:SiOs :Th) [Dahlbom, et al., 1997Ce scintillateur posséde un
temps de décroissance de 70 ns et un rendememdurnide 120, alors que ces mémes
parameétres sont respectivement de 230 ns et 16rgnée) pour Nal(Tl). Il est donc plus
rapide et possede un rendement quantique plus.édleest également plus dense (masse
volumique de 4,54 g/cth que Nal(Tl) (masse volumique de 3,67 gitnie scintillateur
YSO peut donc permettre une plus grande capacitéougptage. En revanche, la résolution
en énergie du YSO est autour de 13% a 140 keV, doanoéme ordre de grandeur que celle
du Nal(TI).

- YAP (YAP:Ce ou YAIQ:Ce) [Barone, et al.,, 1995] [Baccaro, et al., 1995¢
Notaristefani, et al., 1996]. Ce scintillateur eslisé pour des gamma cameéras a petit champ
de vue, donc pour limagerie du petit animal. It é®s dense (masse volumique de
5,37 g/cmi), mais également rapide avec un temps de décnoissde 25 ns. Ses propriétés
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mécaniques permettent d’'obtenir des pixels deatnstde trés petite dimension (résolution
spatiale intrinséque de 0,1 mm). Par contre, sangplumineuse est moitié moindre que celle
de Nal(TIl) (son rendement lumineux est autour d@a&Orapport au Nal(Tl)). De plus, il ne
posséde gqu’une résolution en énergie autour ded 530 keV.

- LaBr3:Ce (5% Ce) [Pani, et al., 2005] [Budden, et al., 3J06s, et al., 2006] (Saint
Gobain Crystals, 2007, internet@IV-26). Le sciatdur LaBsCe est tres dense (masse
volumique de 5,29 g/cfp: 5 mm de LaBy suffisent pour atténuer 80% de photons a
140 keV. Il est également tres rapide avec un tedepdécroissance de 26 ns, et sa réponse
lumineuse est de 165 par rapport au Nal(Tl). Ds,pde cristal permet d’avoir une tres bonne
résolution spatiale intrinséque (de I'ordre 0,9 meh)une résolution en énergie de 6,6% a
140 keV. Actuellement, des détecteurs de dimenriaox 76 x 5 mmsont réalisés. Le spectre
en énergie a 122 keV est comparé a celui du Na(Fijure 1V-43). Les deux désavantages
de ce scintillateur sont les suivants :

le lanthane (La) est un radio-isotope naturel,cgéé une activité de fond permanente,
posant probleme a bas taux de comptage et le batBanémet des rayons X a

35 keV (pic sur le spectre en énergie) ;

LaBr;:Ce est fortement hygroscopique, nécessitant umapsalation étanche du

matériau.

\
——

—Nal(Tl)  8.9%

8000 1+ — LaBr3:Ce 6.6%

Nombre de coups (canal)

4000 T l \
2000 F ,"\ \S&
) 25 50

) 75 100 125 150 175
Energie (keV)

Figure IV-43 : Spectre en énergie & 122 k&'Z¢) avec le scintillateur Nal(Tl) et LapiCe
(Saint Gobain Crystals, 2007).

L'’ensemble des performances des scintillated80, YAP:Ce et LaBr3;:.Ce a été
synthétisé dans le Tableau IV-17.

Scintillateur Nal(Tl) YSO YAP LaByCe
Masse volumique (g/cth 3,67 4,54 5,37 5,29
Constante de décroissance (ns) 230 70 25 26
Longueur d’onde d’émission (nm) 410 420 370 356
Indice de réfraction 1,85 1,8 1,94 1,88
Luminosité relative au Nal(Tl) 100 120 40 165
Résolution en énergie (a 140 keV) 10% 13% 15% 6,6%
Hygroscopie oui non non oui

Tableau IV-17 : Propriétés des nouveaux scintiliegénorganiques : YSO, YAP et LajCe.

Les atouts de ces scintillateursls possedent plusieurs propriétés qui font d’eux
d’excellents milieux de détection pour les photagemma. lls possédent une masse
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volumique élevée, leur permettant d’avoir une bogifieacité de détection des rayonnements
indirectement ionisants tels que les rayons gammna énergies utilisées en médecine
nucléaire. De plus, ils possedent un temps de tSamce inférieur a 100 ns. lls s’agit alors
de matériaux rapides, capables d'effectuer des w@eixcomptage plus élevés que le
scintillateur Nal(Tl). Enfin, ces scintillateurs rpgettent de disposer de résolution spatiale
intrinseque inférieure a celle du scintillateur N&l classique.

Les limites de ces scintillateursils sont caractérisés par une résolution engimer
toujours élevée (13% pour le YSO ; 15% pour le Y.8B a 140 keV) ou moyenne (6,6%
pour le LaBr3:Ce a 140 keV). Cette limitation eshérente au principe de conversion
indirecte des photons en électrons (une converd#snphotons gamma en lumiere puis une
conversion de cette lumiére en signal électrig@@st cette double conversion qui génére
une fluctuation statistique importante, donc dutlsur le nombre de charges créées, donc sur
la mesure de I'énergie. Ce bruit affecte alorgkotution en énergie du systeme de détection.
De plus, il est nécessaire de coupler ces scietilla a des photodétecteurs. Un couplage aux
PMTs limite le systéeme en terme de compacité, paimet de disposer d’un bon rendement
guantique et d’un fort gain. Les PSPMTs permettprant a eux de rendre le systéme plus
compact pour des performances sensiblement équatealeEn revanche, les APD, de part
leur longueur d’absorption différente de la longudigmission des nouveaux scintillateurs,
ne sont donc pas adaptés. Et les SiPM sont desg#tetteurs récents, non suffisamment
aboutis aujourd’hui pour nos applications.

I.B Les systémes a base de semi-conducteur

I.B.1 Etude des avantages des semi-conducteurs

Le systéme de détection & base de semi-conductenrep une conversion directe des
photons gamma en électrons, contrairement au sgsiendétection a base de scintillateur qui
repose sur une conversion indirecte. Cette coraredirecte des photons permet d’obtenir :

- une meilleure résolution en énergie En effet, I'unique étape de conversion génére
moins de fluctuation statistique que les deux é&age conversion du scintillateur et des
photomultiplicateurs, car le nombre de chargeseségar les semi-conducteurs est plus
important que le nombre de charges créées par deoogathode d'un PMT, attaché a un
scintillateur. Par exemple, un photon de 122 keVigieragit dans le module de détection
Nal(Tl) produit environ 1500 photoélectrons, cor2i#00 paires de charges (électron-trou)
avec le CdTe et 26300 paires de charges avec leaTaddl faut environ 4,43 eV et 4,64 eV
pour créer respectivement une paire de chargesldafdTe et le CdZnTe). Cela présente
'avantage de réduire le bruit statistique, domackrtitude sur la mesure de I'énergie et donc
d’améliorer la résolution en énergie.

- une meilleure résolution spatiale intrinséque tout en maintenant l'efficacité de
détection. En effet, le champ électrique appliqué&esles électrodes du semi-conducteur
permet d'orienter le déplacement des porteurs degehdans une direction, améliorant ainsi
la qualité de localisation des photons, contrairgna@ scintillateur, ou 'émission lumineuse
est isotrope et se disperse jusqu’a atteindre idegde lumiere et les photomultiplicateurs.
Cette résolution spatiale intrinséque est doncpgaddante de I'épaisseur du semi-conducteur.

Les semi-conducteurs sont de ce fait privilégiés ppport aux scintillateurs, et
notamment les semi-conducteurs CdTe et CdZnTe. D% ps satisfont les critéres requis
pour une utilisation en imagerie gamma. Ce po#téadétaillé dans le chapitre Il. lls sont, par
conséquent, de plus en plus utilisés pour les egpdns en médecine nucléaire [Barber, et al.,
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1999] [Scheiber, et al., 2000] [Scheiber, et 200X [Darambara, et al., 2002] [Eisen, et al.,
2004]. Ces détecteurs sont étudiés au sein dudtdia (CEA/LETI/LDET) depuis 1990.
Nous présentons dans le paragraphe suivant lesrpenices de ces détecteurs, en terme de
résolution en énergie et d’efficacité de détection.

.B.2 Les performances des semi-conducteurs CdTe et GHZnT

Comme nous l'avons déja mentionné, lorsqu'un phototeragit avec le semi-
conducteur, des paires électron-trou sont crééemeire proportionnel au dépot d’énergie.
A cause de la mauvaise collecte des trous (cf tiealpj, la charge induite sur les électrodes
est uniqguement due aux électrons. Elle est d’'umepraportionnelle a I'énergie du photon
incident, et d’autre part dépendante a la durédratesit des électrons entre leur point de
création et I'électrode, donc a leur longueur de@ars. La charge induite est par conséquent
directement reliée a la profondeur d’interactionptioton dans le détecteur.

Cette corrélation est étroitement liée aux propgéntrinseques du matériau (résistivité,
mobilité et durée de vie des porteurs de chargea)latgéométrie du détecteur (surface de la
cathode, surface des anodes, distance entre ldesebépaisseur du détecteur). Elle est, par
conséquent, différente avec les détecteurs planairkes détecteurs monolithiques pixellisés,
dont la distinction physique a été développée tanbkapitre Il.

a)Les détecteurs planaires

Lors d’'une acquisition, I'ensemble des charges itedumesurées est rangé dans un
histogramme : le spectre en énergie (nhombre coupdorction de la charge induite,
proportionnelle a I'énergie). Pour un détecteunpiee CdZnTe, la dépendance de la charge
induite a la profondeur d’interaction va induireeutrainée sur le spectre en énergie
(élargissement du spectre en énergie) (Figure VB4 effet, les électrons créés prés de la
cathode (position 3), vont induire un signal d’aitygle plus grande qu’un électron créeé plus
proche de I'anode (position 1). La mesure de I'greesi I'interaction a lieu en position 3 est
plus grande que celle en position 1. La répartifonle spectre en énergie des interactions a
différentes profondeurs dans le semi-conductewsr aree trainée a gauche du pic en énergie.
Cette trainée dégrade :

- la résolution en énergie : il s’agit de la largauni-hauteur du pic en énergie. Elle est
large a cause de la trainée a gauche du pic egiéner

- l'efficacité de détection : il s’agit du nombre pgkhotons comptabilisés dans la fenétre
en énergie (de largeur égale a deux fois la largemni-hauteur du pic en énergie). Cette
fenétre exclut alors les photons qui ont interagspe I'anode.

Fenétre

énergétique
y Nombre de —
indui coups trainée
cathod Charge induite wl q pic en énergie
- @ -E ( — Résolution en énergie
® ® - ® (largeur & mi-hauteur)
anodes i AN
temps Energie

Figure IV-44 : Charge induite selon la profondelimtdraction du photon dans le détecteur et specirénergie
d'un détecteur planaire.
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Une solution pour limiter cette trainée, donc lgpat@ance de la charge induite a la
profondeur d’interaction du photon est de corrigermesure de maniere électronique, en
utilisant I'information de profondeur d’'interactio@ette correction électronique est realisée
avec la mesure du temps de montée du signal deesifRichter, et al., 1992] [Lebrun, et al.,
1996] [Verger, et al., 1996].

Le temps de montée du signal de I'anode est laedpeddant laquelle un courant est
induit sur 'anode. Il s’agit donc de la durée nsit des charges entre leur point de création
et I'anode. Si le champ électrique est homogene darmétecteur, ce temps de montée est
directement proportionnel a la profondeur dintéat Cette prise en compte de la
profondeur d’interaction permet de construire uacte bi-paramétrique avec en ordonnée,
une information proportionnelle a la profondeumtiraction (temps de transit des électrons
du signal anode), et en abscisse, une informatipgptionnelle a I'énergie du photon

incident ('amplitude du signal mesurée a I'anode).

La corrélation entre ces deux parameétres permebd@er la dépendance de la charge
induite a la profondeur d’interaction ainsi que lermations sur le spectre énergétique
conventionnel (Figure IV-45). Cela permet d’amédiola résolution en énergie (passage de
5% a 2%) et d’augmenter I'efficacité (passage d 2085 %) du détecteur planaire (Tableau
IV-18).

En pratique, la correction se réalise de la mansuvante : sur le spectre bi-
paramétrique brut, on reléve pour chaque temps atgéa I'énergie (énergie mesurée : Em)
du maximum de coup (« suivi du maximum »). En téatiette énergie devrait correspondre a
I'énergie incidente (122 keV dt/Co) (énergie incidente : Ei). La correction du spedi-
paramétrique peut alors se réaliser par une ttamslaes informations, d’'une valeur de
Ei - Em. Le spectre bi-paramétrique est dit alansige.

Détecteur planaire

6000 —|r a) 6000 - b)
g 4000 —‘ @ 4000 -
= =
S 2000- j S 2000~
AR N T
1 100 200 256 1 100 200 256
Energie (#) Energie (#)

)l d)

Temps de montée (#)
S
|
Temps de montée (#)
]
|
R ]

0 100 200 286 i 100 200 256
Energie (#) Energie (#)

Figure IV-45 : Spectr&’Co pour un détecteur HPBM CdZznTe planaire de 4064nn?. Correction bi-
paramétrique avec le temps de montée anode. Spectinergies bruts (a) et corrigés (b) et spebires
paramétriques bruts (c) et corrigés (d). [Gros kb, 2005].
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b) Les détecteurs monolithiques pixellisés

Une autre solution pour s’affranchir de l'influende la profondeur d’interaction sur la
charge induite a été proposée par [Barrett, etl@95], qui a démontré que lI'on pouvait
s’affranchir partiellement de la mauvaise colledkes trous des détecteurs planaires en
pixellisant 'anode, et en choisissant correctentetdille des pixels.

En effet, le fait de disposer plusieurs anodesusierface du détecteur fait apparaitre un
nouvel effet sur la collection des charges. Il #'dg I'effet pixel [Gros d’Aillon, 2005]. Cet
effet pixel permet de s’affranchir partiellement ldemauvaise collecte des trous. Il dépend
directement du rapport entre le pas des pixel&#paisseur du détecteur. Si ce rapport est
grand, on se rapproche du détecteur planairefédtligixel est négligeable. En revanche, si ce
rapport est petit, une part importante des charghstes est perdue a cause du piégeage des
électrons et entraine une perte d’'information. lgufe IV-46 schématise I'effet pixel pour un
détecteur monolithique pixellisé. Un électron cd@écoté de la cathode induit une charge sur
'ensemble des électrodes, comme pour un détegt@amaire (courbe noire). Quand il se
rapproche des anodes, la charge sur 'anode caiec{courbe rouge) augmente pendant que
celle sur les anodes non collectantes (en bleunden A la fin du trajet de I'électron, toute sa
charge est induite sur I'anode collectante pendaetla charge des autres anodes revient a
zéro. Si la taille du pixel est S =e x e, toutpmsse comme si la dérive d’'un électron
n’induisait un signal qu’a partir d'une distancdwepixel. Un électron créé pres des anodes et
qui se rapproche de I'anode collectante s’éloighedoint de vue électrostatique) des autres
anodes. La charge induite sur les anodes voisstasgative. La somme des charges induites
(en noir) reste la méme que pour un détecteur peamaais la charge induite sur I'anode
collectante est plus importante que pour un délegqianaire. Le courant induit sur I'anode
collectante montre un pic pres de la fin de lavaerLe détecteur étant irradié du coté de la
cathode, une grande partie des photons induit lmenéharge. Ainsi, dans le cas de petits
pixels, la charge induite est moins dépendantagmsition d’interaction qu’avec des grands
pixels.

Cathode Anodes Cathode Anodes
A A
g g
3 3 Anode collectante
£ £
8 2 Anode voisine
2 £
o 7 o > Somme des anodes
R

Figure 1V-46 : L’effet pixel. Charge induite suafiode collectante (en rouge), une anode voisinbléer) et
somme des signaux des anodes (en noir) pour defonpieurs d'interaction : proche de la cathodeaféche) et
au milieu du détecteur (a droite) [Gros d’AillorQdB].

Le fait que la charge induite dépende moins dedsitipn d’interaction, se traduit
directement sur le spectre en énergie : la tragstemoins importante pour les détecteurs
monolithiques pixellisés (Figure 1V-47) que pous etecteurs planaires (Figure 1V-44).
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Figure IV-47 : Spectre en énergie d'un détecteurndtithique pixellisé.

Cettetrainée peut étre corrigée électroniguement avec le signable, en mesurant le
temps de montée du signal (comme dans le cas tldalés planaires), mais également avec
le signal issu de la cathode, en mesurant le telapsontée et/ou I'amplitude du signal [Shor,
et al., 2001]. La profondeur d’interaction dansiétecteur peut alors étre évaluée :

- par le temps de montée du signal de 'anode oa dathode.

- par le rapport des amplitudes du signal cathodeasade. En effet, 'amplitude du
signal issu de la cathode est proportionnelle efgie du photon incident et a la profondeur
d’interaction. De plus, I'amplitude du signal issie I'anode est aussi proportionnelle a
I'énergie du photon incident, en revanche sa dégecela la profondeur d’interaction est plus
complexe. Mais le rapport des amplitudes cathodeuisode est proportionnel a la profondeur
d’interaction.

Différents spectres bi-paramétriques (Figure IV-48uvent ainsi étre tracés. Ces
spectres représentent :

- le temps de montée anode en fonction de 'amplitudzle ;

- le temps de montée cathode en fonction de I'angditathode ;

- le rapport des amplitudes cathode sur anode enidonde I'amplitude anode ;
la somme des temps de montée cathode et anodeaiifode 'amplitude anode ;
I'amplitude cathode en fonction de I'amplitude aeod
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Figure IV-48 : Les spectres bi-paramétriques mesavéc une source ponctueli€o collimatée au dessus de

I'anode d’'étude : temps de montée anode vs ampliambde (a), temps de montée cathode vs amplitude

cathode (b), rapport amplitude cathode/anode vditute anode (c), somme des temps de montée ca#tiode
anode vs amplitude anode (d), amplitude cathogenditude anode (e). [Gros d’Aillon, 2005].

Si toutes ces mesures donnent acces a la profoddetaraction dans le détecteur, elles
ne sont pas pour autant équivalentes :

- a cause de la plus grande surface de la cathod@gral cathode est plus bruyant que
le signal anode. De plus, la mesure du signal datime se fait pas sur la méme face que la
mesure du signal anode et peut donc entrainer médemes d’accés a cette information,
d’autant plus si I'on réalise une juxtaposition ditecteurs monolithiques pour réaliser une
gamma caméra.

- la qualité de la mesure du temps de montée a ladépend de la tension appliquée
entre les électrodes. Elle dépend aussi du papidels. En effet, le début de I'impulsion est
un peu masqué a cause de l'effet pixel entrainaatincertitude sur la mesure de la durée de
la migration des électrons. Cette mesure du terepsiahtée a I'anode se dégrade quand le
pas des pixels diminue. En revanche, avec le sigat#tlode, la mesure de la profondeur
d’interaction est indépendante du pas des pixetésplDs, a priori, la somme des temps de
montée des signaux issus de I'anode et de la catthoitl &tre moins bruyante que I'utilisation
d'un seul temps car la somme des bruits est quuakeat

La meilleure méthode pour mesurer la profondeuntefaction, pour une géométrie
donnée, dépend également du matériau. Par exe@ie {’Aillon, 2005] :
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- pour les détecteurs THM de Acrorad, la correctivacale temps de montée anode
montre de meilleurs résultats, a cause du fort burila cathode ;

- pour les détecteurs HPBM de Saint-Gobain Cryséa,dorrections avec la cathode
montrent des résultats légerement meilleurs qu’ésanodes ;

- pour les détecteurs VBM de Yinnel Tech., la coioectavec I'amplitude du signal
cathode fonctionne mieux que les autres, car I fuule signal cathode est faible.

Deux exemples de correction bi-paramétrique utitida temps de montée du signal
anode sont présentés Figure 1V-49, pour le déteganaire et le détecteur monolithique
pixellisé. Les deux spectres en énergie (a et@ps@dent une trainée due a la dépendance de
la charge induite a la profondeur d’interactiontt€drainée est réduite pour le détecteur
monolithique grace a l'effet pixel, mais elle eristoujours. La forme du spectre bi-
paramétrique (c et ¢’) montre la dépendance déadage induite a la profondeur d’interaction
selon la géométrie du détecteur. Dans les deuxcettg, corrélation est utilisée pour corriger
le signal mesuré (d et d’) et obtenir un spectneveationnel avec une bonne résolution en
énergie et une bonne efficacité (b et b’).

Le Tableau IV-18 permet de résumer les récenterpgginces obtenues au sein du
laboratoire LDET sur les détecteurs monolithigue®lfisés : gain en résolution en énergie
(passage de 3% a 2%) et en efficacité (passagbiead85%). De plus, aujourd’hui, les
détecteurs monolithiques pixellisés permettent aitann fort taux de comptage, de I'ordre de
50 000 coups:5et par voie électronique (donc par pixel anodique)

détecteur planaire détecteur monolithique pixellisé
sans correction avec correction sans correction avec correction
bi-paramétrique bi-paramétrique bi-paramétrique bi-paramétrique
Résolution en énergie 5% 2% 3% 2%
Efficacité 20% 85% 45% 85%

Tableau 1V-18 : Les performances a température ambides détecteurs planaires et monolithiquedlipé®
sans et avec correction bi-paramétrique obtenussiawdu laboratoire LDET.

Détecteur planaire Détecteur monolithique
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Figure 1V-49 : Spectr&’Co pour les détecteurs HPBM CdZnTe planaire det4«% mni et monolithique
10 x 10 x 5 mmavec des anodes au pas de 2,5 mm. Correctiondinggrique avec le temps de montée anode.
Spectres en énergies bruts (a et a’) et corrigés ), spectres bi-paramétriques bruts (c eettorrigés (d et
d’) [Gros d’Aillon, 2005].
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Notons que les détecteurs monolithiques pixellmésentent une trainée résiduelle sur
le spectre en énergie aprés correction de la dépendde la charge induite avec la
profondeur d’interaction. Le mécanisme responsdbleette trainée résiduelle est appelé le
partage de chargesll s’agit d'un partage du nuage électronique emiusieurs anodes du
détecteur (Figure 1V-50). Ce partage de chargesitr@€dfficacité des détecteurs suite a une
répartition du signal sur deux pixels. Les évendmainsi partagés se repartissent sur toutes
les énergies du spectre conventionnel, et ne snt@mptabilités dans la fenétre énergétique.
Il s’agit d'une perte d’information. Ce mécanisme plartage de charges est d’'autant plus
important que le pas des pixels est petit (la priogro d’événements partagés est inversement
proportionnelle au pas des pixels détecteurs [@Wdlon, et al., 2006]), que le détecteur est
épais (a cause de la diffusion des électrons)uetlg champ électrique est faible. Enfin,
notons que ce partage de charges dépend de |&tatrthce de la face anodique du détecteur
CdznTe, donc de la conductivité de surface de ten&@uivant le constructeur et sa maitrise
de réalisation des états de surface de la faceiquda proportion de partage de charges
peut donc varier. Selon [Petrillo, et al., 2004] plartage de charges peut représenter jusqu’a
10% d’informations non traitées a 140 keV.

cathode [ Jaanode
pixel 1

/'\/'\/\f\f\/‘.}<:=

pixel 2

| 0SSR Ul

Figure IV-50 : Schéma traduisant le phénoméne dagade charges entre deux pixels voisins.

Pour résoudre ce probleme de partage de chargesoalution a priori est d’utiliser un
espace interpixel suffisamment petit pour qu'il @iy pas de pertes de charges. Cependant
cette solution a des limites, car dans ce cas,afsdité inter-anode devient alors trés
importante et le bruit électronique dégrade ledoperances du détecteur [Gros d’Aillon,
2005].

Une autre solution pour limiter ce partage de obsgst de masquer cette région par un
collimateur de dimensionnement adapté. Ce poimt détaillé dans le paragraphe 11.A.2c).

Précisons que la correction du spectre bi-paraquerides détecteurs planaires ou
monolithiques se réalise selon la méme procédé été succinctement détaillé ci-dessus. En
pratique, cette correction est généralement eféectlors d’'une étude spectrométrique.
Cependant, elle n’est pas systématique car taanferimation est contenue dans le spectre bi-
paramétrique brut. En absence de correction, unétrie d'acceptation 2D est utilisée : |l
s’agit d’'une fenétre de largeur égale a deux faigkolution en énergie par exemple, autour
du « suivi du maximum ». C’est ainsi que seradrb@nsemble des spectres bi-paramétriques
dans l'architecture HiSens (voir chapitre V, Fig\td 03).
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I.B.3 Conclusion

Les performances en terme d'efficacité des détestg@lanaires ou monolithiques
satisfont les criteres de sélection pour une atii;m en imagerie gamma. La résolution en
énergie est de l'ordre de 2% et l'efficacité deedébn est de 85% a 122 keV (valeur
sensiblement équivalente a 140 keV). Les détectmosolithiques présentent I'avantage
d’étre de dimension plus grande que les détectdarsires. lls sont donc privilégiés pour
réaliser une gamma caméra a grande surface ddidétpar juxtaposition de détecteurs. De
plus, les détecteurs monolithiques permettent alfadte une faible résolution spatiale
intrinseque (égale au pas des pixels) et un fart the comptage. Le probléme de partage de
charges des détecteurs monolithiques peut quaat étre masqué par un collimateur de
dimensionnement adapté, comme nous le verrondaidisians ce chapitre.

Ainsi, les détecteurs monolithiques pixellisés Ci&n/ont nous permettre de réaliser
une nouvelle gamma caméra. Jusqu’'a présent, limdtion sur la profondeur d’interaction
n'est utilisée que lors de I'étude bi-paramétriguoair améliorer la résolution en énergie et
I'efficacité des détecteurs. Désormais, cette mettion sur la profondeur d’interaction peut
étre, en plus, utilisée pour améliorer la qualégimage (en terme de résolution spatiale et
d’efficacité), en autorisant I'utilisation de nowae types ou de nouvelles géométries de
collimateurs. La ou les manieres dont est utilisérmation sur la profondeur d’interaction
avec ces collimateurs est détaillée dans paragrfheée ce chapitre.

Par conséquent, les détecteurs monolithiques sg&sll CdZnTe fournissent une
information 3D sur la position d’interaction desopdns :

- les pixels détecteurs fournissent I'informationoseles axes X et Y. La précision
spatiale sur les axes X ou Y est égale au pasixels plétecteurs.

- la profondeur d’interaction fournit une informatiselon I'axe Z. Mais, a ce stade, la
précision spatiale sur I'axe Z n’est pas connuepiégision de la mesure spatiale sur I'axe Z
fait donc I'objet du paragraphe suivant.

I.C Etude de la profondeur d’interaction du détecteur nonolithique pixellisé CdZnTe

Pour pouvoir utiliser correctement I'informationrda profondeur d’interaction, il est
nécessaire de connaitre la précision de la mesueetie profondeur d’interaction. Un des
premiers objectifs a donc été de I'évaluer.

L’évaluation de la précision de mesure de la proéum d’interaction a été réalisée sur
un détecteur CdzZnTe disposant de pixels de pas,@lenth et de coté de 1,4 mm. Cette
évaluation a été menée pamulation puis expérimentalement sur un banc test au
laboratoire.

En simulation, nous avons évalué la mesure de tdopdeur d’interaction avec
'amplitude du signal cathode, car [Gros d’Aillo2Q05] a démontré que pour ce type de
détecteur, les corrections spectrométriques avesigeal de la cathode montraient des
résultats Iégérement meilleurs qu’avec le signatian

Cependant, expérimentalement, la mesure de lammeto d'interaction a été évaluée
avec le temps de montée du signal de I'anode. Gettire avec le signal de 'anode permet
d’effectuer 'ensemble des mesures sur la mémedaadétecteur, sans probleme d’aboutage
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de détecteurs. On cherche donc a savoir si lagioécde mesure avec le signal anode est
équivalente a celle avec le signal cathode.

[.C.1 Précision de mesures de la profondeur d’'interagimrsimulation

La précision de la mesure de la profondeur d’irtttwa avec I'amplitude du signal
cathode a été réalisée a 'aide du logiciel TASMANTransport Acceleration by Streamline
Mapping And Noise Influence Assessment en angl@is)logiciel a été développé au CEA-
LETI par G. Montémont.

En quelques mots, TASMANIA évalue les signaux dicibn de charges dus a la
migration et a la diffusion des porteurs dans Imissonducteur, a partir des équations de
transport des charges [Picone, 2002] [Mathy, e@l04] [Gros d’Aillon, 2005] [Montémont,
et al, 2007]. Ensuite, TASMANIA modélise [Iéleatique (préamplificateur,
amplificateur...) par différents filtrages et par traitement du signal, afin de fournir des
spectres bi-paramétriques.

Le détecteur simulé est un détecteur monolithiqirellzé CdZnTe. La tension
appliguée entre les électrodes est de 700 volts.siraulations ont été réalisées a 122 keV,
pour pouvoir étre comparées aux résultats expétamznutilisant le>’Co. La mesure de
'amplitude du signal de la cathode permet de ctirmda relation linéaire entre cette
amplitude et la profondeur d’interaction (Figure $Y).
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Figure IV-51 : Relation linéaire entre 'amplituda signal cathode et la profondeur d’interactionsdan détecteur
monolithique pixellisé CdZnTe d’'épaisseur de 5 nmides pixels de 1,4 mm de cbté et de pas de 1,6am22 keV.

La précision de la mesure de la profondeur d’irtigva est évaluée par la largeur a mi-
hauteur (FWHM) de la dispersion des mesures sugjushaanal en profondeur (Figure IV-
52).
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Figure 1V-52 : Précision de la profondeur d'intdiae dans un détecteur monolithique pixellisé CdZmilépaisseur
de 5 mm et des pixels de 1,4 mm de c6té et degasodnm, a 122 keV.

Pour cette géométrie de détecteur, la profondeimtedaction est évaluée avec une
précision sub-millimétrique sur toute I'épaisseurditecteur.

[.C.2 Précision de mesures de la profondeur d’interagimm’expérience

Pour tester les détecteurs monolithiques pixelliséas utilisons un banc de test dédié a
ce type de détecteurs. Ce banc permet d’étudiedétesteurs avec 4 x 4 pixels anodiques sur
une face et une cathode sur l'autre. La sourceségilpour réaliser les tests est une source
ponctuelle cobalt 57°{Co) scellée dont la principale raie se situe a K2 Cette source
présente l'intérét d’'étre une source énergétiqueérnpeoche des sources technétium 99m
(*°™c) utilisées en médecine nucléaire, dont la ppialei raie se situe & 140 keV.

a) Présentation du banc de test dédié

Le banc test (Figure IV-53) est un banc de spectoenl7 voies (16 voies anode +
1 voie cathode) pour la caractérisation de détest@onolithiques CdTe ou CdZnTe [Verger,
et al., 2004] [Gros d’Aillon, 2005]. Ce banc test eonstitué d’'un boitier renfermant un
détecteur monté sur une plate-forme, et d'une ré@eicjue de proximité. Cette plate-forme
fait le lien entre chacune des 16 anodes et unmpiecateur (ASIC Ciadra D dédié, congu
au laboratoire [Montémont, et al., 2003]). Les aigx issus de chaque anode sont collectés
simultanément et traités individuellement par uagecélectronique indépendante : les cartes
bi-paramétriques. L’'acquisition est ensuite pilgiée LabView (internet@I1V-27).

Ainsi, chaque voie du détecteur est connectée diranit de lecture. Le signal issu de
chaque électrode (anode et cathode), est ampdifii§, traité par les cartes bi-paramétriques.
Ces cartes donnent, pour chaque impulsion, dewtnivations : 'amplitude et le temps de
montée du signal. Ces données sont stockées dariRCuwmia des cartes d’acquisition
(convertisseur analogique numérique).

A partir de ces données, on dispose pour chageeaoiion gamma, d’'une mesure de
I'énergie du photon gamma et de sa profondeur efattion dans le détecteur. L’énergie du
photon résulte de la mesure de I'amplitude du s$igmade. La profondeur d’interaction
résulte de la mesure de I'amplitude et/ou du tedgsontée du signal anode et/ou cathode.
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L’ensemble des informations est ensuite représesnte un spectre bi-paramétrique,
représentant 'amplitude du signal sur I'axe descases et la profondeur d’interaction sur
I'axe des ordonnées.

Figure IV-53 : Photo du banc test dédié a I'étuds détecteurs CdTe ou CdZnTe monolithiques pi¥asllis

b) Précision de la mesure de la profondeur d’interawti

L'objectif de cette étude est de connaitre la giéni de mesure de la profondeur
d’interaction des photons gamma dans le détecteatte étude est réalisée sur le banc
présenté précédemment. Elle est réalisée avecaumeesde®’Co collimatée sur la tranche
d’un détecteur monolithique pixellisé (Figure IV)58lous utilisons également un collimateur
en plomb de diametre 0,6 mm, placé devant la tewtthn détecteur, afin de focaliser le
faisceau de photons. Le détecteur utilisé est uactBur CdZnTe-HPBM de Saint-Gobain
Crystals. La géométrie du détecteur est résumés tariTableau IV-19. Il s’agit d’'un
détecteur baptisé T16, dont le pas des pixels anestede 1,6 mm. La tension appliquée entre
les électrodes est de 800 volts.

Détecteur CdZnTe-HPBM T16
Pas (mm) 1,6
Pixels (mnf) 1,4x1,4
Interpixel (mm) 0,2
Dimension CdZnTe (mf) 6,4%x6,4x5
Nombre de pixels 4x4

Tableau IV-19 : Géométrie du détecteur T16 étudié.

16 préamplificateurs

Collimateur ASIC (en jaune) et
(trou de 0.6 mm 16 amplificateurs
(en noir)
Source ponctuelle’Co Détecteur T16

(dans une protection
plombée)

Figure 1V-54 : Photo du dispositif expérimental ubanc test.
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Pour mesurer la précision de mesure de la profontiesource collimatée déCo et le
collimateur sont placés successivement en diffésepositions sur la tranche du détecteur, le
long de l'axe Z (Figure IV-55). Ce déplacement perrd’irradier le détecteur avec un
faisceau étroit de photons en différentes proforgle,5, 1, 2, 3, et 4 mm en dessous de la
cathode (position nommée PO, P1, P2, P3, P4 regpmeint). Les mesures sont ensuite
réalisées sur le pixel le plus proche de la trandéeixel n°14 (Figure IV-56).

Collimateur

¢@=0.6 mm cathode

- PO
Source®’Co
(dans une protection en plom - P1
ot by A SRS AT e
source - P2
L P3
- P4
v
l anodes “,
Pixel étudié

Figure 1V-55 : Schéma du dispositif expérimentalipone position de la source collimatée et du raiteur.

@ 12 8 4 0
3
oP2
oF3, 13 9 5 1
A 0 6 2
15 11 7 3

Figure IV-56 : Pixel du détecteur étudié (en rougeyque l'irradiation a lieu sur la tranche duedéeur.

L’étude du pixel n°14 consiste a mesurer d’'un pénergie du photon par la mesure de
'amplitude du signal anode et d’autre part la profeur d’interaction par la mesure du temps
de montée du signal anode. Ces deux mesures saigéess simultanément pour chaque
position de la source et du collimateur sur la dhendu détecteur. Elles sont ensuite
représentées sur un spectre bi-paramétrique (Figtse).
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Figure IV-57 : Spectres bi-paramétriques (tempmdatée anode fonction de I'amplitude anode) dulpiké4
pour les cing positions d’irradiation (PO= 0,5 nf?d, = 1 mm, P2 =2 mm, P3 =3 mm, P4 = 4 mm).

A partir de chaque spectre bi-paramétrique estuévia profil temporel (Figure 1V-58).
Le profil temporel correspond a la projection decpe bi-paramétrique sur 'axe Y (axe du
temps de montée du signal anode). Cette projeesbméalisée sur la partie utile du spectre
(zone rouge de la Figure 1V-58). Le maximum de rdilppermet de relier la valeur du temps
de montée du signal anode a la position d’irragi|mtdonc a la profondeur d'irradiation. La
largeur a mi-hauteur du profil temporel (FWHM) détee l'incertitude associée a la mesure.

93



Chapitre IV

4|:||:| = EDDD —
= 300- .8 1500 -
c > =}
S .o e e 3
§  z00- e g | 1000°
5 8
£ £ 500 -
38 100- z
o)
ki 1 — . . 1] 100 241 4010

I ]
O S0 100 150 200 250 300

Amplitude (canal) Temps de montée (canal)

Figure 1V-58 : Spectre bi-paramétrique et profihfmorel du pixel n°14 pour la position d'irradiatieri = 1 mm.

La mesure du temps de montée du signal anodeneeltitude sur cette mesure ont été
évaluées pour toutes les positions d'interactionlauranche du détecteur (PO, P1, P2, P3,
P4). Les résultats ont été synthétisés sur la EiH59.
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Figure 1V-59 : Mesure du temps de montée du signatle et incertitude associée pour une irradiaioaing
profondeurs du détecteur CdZnTe de 5 mm d’épaigsei® = 0,5, P1 =1, P2 =2, P3 = 3, et P4 = 4anm
dessous de la cathode).

La Figure IV-59 montre que les mesures du tempmdetée du signal anode pour les
profondeur d’irradiation PO =0,5mm, P1=1mm,2mm, P3=3mm et P4 =4 mm
suivent une relation linéaire :

y =-17,4x +257,7 Equation IV-42

La valeur moyenne de lincertitude de la mesure telmps de montée sur les 5
profondeurs est deAy =17 canaux. L’incertitude sur la profondeur tdiraction,
Ax =Ay/17,4, est donc estimée a 0,98 mm. Il est donsiplesavec ce détecteur de connaitre
la profondeur d’interaction d’'un photon au millim&pres.
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Cependant, le pas des pixels de 1,6 mm apparaimeol®a pas limite pour estimer la
profondeur d’interaction avec le temps de montée I'sunode. En effet, d'aprés [Gros
d’Aillon, 2005], la mesure du temps de montée sandde est dégradée pour des pas
inférieurs. En revanche, la mesure de la profondEimeraction a partir de la cathode
fonctionne correctement quelque soit le pas deslemacsi le signal cathode n’est pas trop
bruyant.

[l Association d’un collimateur au détecteur CdTe ou @ZnTe

Pour réaliser une gamma caméra, les détecteurs T@ddnivent étre associés a un
collimateur. Dans un premier temps, Nous nouseas&ans, aux prototypes réalisés a base de
CdZnTe, la caméra PEGASE et la caméra SOLSTICE.sDan deuxiéme temps, nous
présenterons deux produits commerciaux a base dnTed les caméras cardiagues de
CardiArc et de Spectrum Dynamics, afin de mettreédéedence le gain en performance (en
résolution spatiale et/ou en efficacité) de ces &@as Dans un troisieme temps, nous
évaluerons I'apport potentiel sur la qualité deages des détecteurs monolithiques pixellisés
CdZnTe associés a quelques collimateurs classidassollimateurs pinhole et multipinhole,
le collimateur convergent et le collimateur a trqasalléles. Cette démarche nous permet
progressivement d’identifier I'architecture HiSegage nous présenterons ensuite.

[I.LA Utilisation des détecteurs CdZnTe en imagerie gamma

[ILA.1 Les gamma caméras a base de CdZnTe

a)Les prototypes

La caméra PEGASE (collimateur a trous parallélgpetLEHR)

La caméra PEGASE (Projet dEtude de GAmma camégEri-conducteur) est un
prototype de gamma caméra réalisé au sein du lal@ran collaboration avec BICRON et
CRISMATEC [Mestais, at al., 2001] [Verger, at &004]. La téte de détection de la caméra
PEGASE est composée d'une plateforme de détecpdamsires CdZnTe (Figure IV-60) et
d’un collimateur a trous paralléles carrés, typ&RE

La plateforme est constituée d’'une matrice de detes, c'est-a-dire une juxtaposition
de 16 x 16 détecteurs planaires HPBM - CdZnTe (pixéétecteurs), associés a une
électronique spécifiqgue (ASIC A2V2) et a 4 cartepdramétriques (1 carte bi-paramétrique
pour 64 pixels). Cette plateforme offre une surfdeedétection de dimension 18 x 18 fam
Le prototype permet d’obtenir un champ de vue fih&l180 x 215 mfpar mouvement de
translation (équivalent a la juxtaposition de 1D2xplateformes). La dimension de chaque
pixel détecteur est de 4 x 4 x 6 frohaque pixel étant séparé de son voisin par tensiice
de 0,445 mm. La résolution spatiale intrinsequecdte téte de détection est alors de
4,445 mm (pas entre les pixels détecteurs). Laluttgpn en énergie offerte par les pixels
détecteurs planaires HPBM - CdZnTe est de l'ordee4cb% a 140 keV, l'efficacité de
détection est de 85% & 140 keV et le taux de cayeptie I'ordre de 600 coups.par voie
électronique.
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Figure IV-60 : La plateforme de la caméra PEGASHstituée de 16 x 16 pixels et d’'une électronigegiék.

Le systeme de collimation utilisé pour PEGASE estollimateur a trous paralleles
carrés en plomb, présentant la méme transparemielesela méme résolution spatiale
géométrique et la méme efficacité géométrique gumllimateur LEHR des gamma caméras
d’Anger classiques. Ce collimateur présente leaatéristiques géométriques suivantes : un
trou de c6té de 1,28 mm, une épaisseur septaleg2@arin, et une hauteur septale de 25 mm.
Il est placé devant les pixels détecteurs (du détéa cathode). De part les dimensions des
pixels détecteurs et des trous du collimateur, gbgoxel détecteur est vu par 9 trous du
collimateur.

Une étude du gain apporté par la caméra PEGASElesuimages, a été menée
expérimentalement en comparaison avec une caméngel’ classique (Figure IV-61). D’'une
part, les performances du systeme en terme deuté&svlspatiale et d'efficacité entre la
caméra PEGASE et d’Anger sont identiques. En effdgs sont étroitement liées a la
géométrie du collimateur et puisque les collimateles deux caméras sont équivalents, les
performances du systeme le sont également.

D’autre part, les performances du systéme en teleneontraste sont meilleures pour la
caméra PEGASE que pour la caméra d’Anger. En dfetpntraste des images se dégrade
plus avec la présence d’'un milieu diffusant avee camméra d’Anger [Figure IV-61 (a) et (b)]
gu'avec la caméra PEGASE [Figure IV-61 (c) et (©)&ns I'exemple de la Figure IV-61, le
contraste des images (Equation I-7) obtenues afBASE est évalué a hauteur de 90%
contre 77% avec les caméras d’Anger standard [Veejel., 2004]. Ce résultat est obtenu
grace a la meilleure résolution en énergie desctites semi-conducteurs CdZnTe comparée
aux deétecteurs scintillateurs Nal(Tl) couplés alES'S (de I'ordre de 4,5% pour I'un contre
10% pour l'autre respectivement, a I'énergie 149)k&€ette meilleure résolution en énergie
permet ainsi une bonne discrimination des photdifissés dans le pic photoélectrique.
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Figure IV-61 : Comparaison des images de fantéraectac rempli d&™Tc et composé
d’inserts froids de 16, 12,7, 11,1, 9,5, 7,9, étrém de diamétre ; images obtenues a 10 cm du
collimateur LEHR par la caméra d’Anger (a et bPEIGASE (c et d),
sans (a et c) et avec (b et d) milieu diffusark (2n de plexiglas) [Verger, et al., 2004].

La caméra PEGASE a permis de montrer la faisahiida réalisation d’'une gamma
caméra a base de CdZnTe. Cependant, le gain, unéqiesn terme de contraste, n’est pas
suffisant pour supplanter les caméras a base d@IINglour des raisons de codt (le CdZnTe
est beaucoup plus cher que le Nal(Tl) ). Pour aredisignificativement les performances
des gamma caméras, en terme d’efficacité et déuté&sospatiale, il est nécessaire d’utiliser
de nouvelles géométries de collimateur.

La caméra SOLSTICE (collimateur multifentes)

L’idée des collimateurs a fentes tournantes a gipgsée par [Keyes, et al., 1975] pour
la gamma caméra d’Anger en acquisition planaires pai été étendue a l'acquisition
tomographique [Lodge, et al., 1995] [Lodge, et 8896]. Il s’agit d’un collimateur a fentes
paralleles étroites a ouverture 1D (limitation tendle d’acceptance du photon selon une
direction) en rotation autour d’un axe centré sucéntre de la caméra. Le collimateur est
alors statique par rapport au détecteur. C’esséamble collimateur-détecteur qui effectue des
rotations.

Par la suite, ce collimateur a fentes tournantég a&tudié par la société Philips, sous le
nom de SOLSTICE, acronyme d8OLIlid STate Imager with Compact Electronics
[Griesmer, et al., 2001-2002] [Gagnon, et al., 30Q3architecture SOLSTICE est une
architecture originale, qui réunit un collimatetfeates tournantes a plus grande ouverture
et les détecteurs semi-conducte@dZnTe monolithiques pixellisés, et y associe une
acquisition par rotation (Figure 1V-62). Les imagesit ensuite obtenues par des méthodes de
reconstruction.

L’ouverture du collimateur est permise par l'utiion de détecteur semi-conducteur
CdznTe, disposant d’'un taux de comptage supériaudéecteur scintillateur Nal(Tl). De
plus, les mouvements de rotation de la camératénte@ddus possibles grace a la compacité
des détecteurs semi-conducteurs, réalisés en fdembarrette, diminuant dans un méme
temps le colt de fabrication de la caméra.
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Figure 1V-62 : Géométrie de la caméra SOLSTICE.

Avec un dimensionnement spécifique de la camérabl€da 1V-20), la caméra
SOLSTICE permet d’avoir [Gagnon, et al., 2003] :

- uneefficacité de 360 coups’sMBq™ (800 coups.mif.uCit) & 10 cm du collimateur
contre 100 coups’sMBq™ pour la caméra d’Anger classique (collimateur LEHRotons
gu'avec la géométrie SOLSTICE, l'efficacité dépedel la distance entre la source et le
collimateur.

- unerésolution spatiale de 5 mnpour une source placée a 10 cm, contre 10 mm pour
la caméra d’Anger classique.

De plus, les détecteurs CdZnTe de SOLSTICE medtgmbfit leurmeilleure résolution
en énergie (< 4% a 140 keV)pour réaliser des images multi-isotopiques [Gagred al.,
2003].

Détecteur

Matériau CdzZnTe
Epaisseur (g 5 mm
Largueur (Q) 56 mm
Collimateur

Matériau W et Pb
Epaisseur des fentes (Wx) 300 um
Largueur des fentes (G) 1,5 mm
Hauteur des fentes (W 40 mm
Champ du vue (L) 345 mm
Performances(a 140 keV)

Résolution en énergie <4%
Résolution spatiale a 10 cm 5 mm
Efficacité & 10 cm 360 coups.MBq™

Tableau 1V-20 : Parametres physiques de la can®@L&SICE [Gagnon, et al., 2003].

Les performances en terme de résolution spatialéadeaméra SOLSTICE ont été
évaluées et comparées a la caméra d’Anger, avéantdme « micro-rods » rempli d&"Tc
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(140 keV) (Figure IV-63). Les images présentéestmneon un gain en résolution spatiale : les
inserts de petits diamétres sont discernés aveanera SOLTICE alors qu'ils ne le sont pas
avec la caméra d’Anger.

Une étude multi-isotopique a également été menéetiksant simultanément 1&™Tc
(140 keV) et (159 keV). Grace & la meilleure résolution enrgieedu détecteur CdZnTe,
la discrimination entre 18°™Tc et I'? est meilleure avec la caméra SOLTICE qu'avec la
caméra d’Anger (Figure IV-64).

Figure IV-63 : Comparaison des images de fantdmmicro-rods » rempli d&™Tc (inserts chauds 4, 3, 2,5 et
2 mm de diameétre) obtenues par la caméra d’Angarcfig) et la caméra SOLSTICE (droite)
[Gagnon, et al., 2003].

Caméra d’Anger Caméra SOLSTICE
99m'|'c 123| 99mTc

Figure IV-64 : Comparaison des images multi-isajops de rat, avec une injection de 2,5-3 mCP8ec-
MIBI et de 55uCi dé*4, obtenues par la caméra d’Anger (gauche) etriaéca SOLSTICE (droite)
[Gagnon, et al., 2003].

Cependant les mouvements de rotation (rotationallimateur-détecteur sur lui-méme
et autour de I'objet d’étude) présentent le désagen de compliquer la géométrie de la
caméra et de complexifier les méthodes de recartgtruassociées. Les études menées se
sont confrontées a des problemes de bruit danmbgges reconstruites. A ce jour, la société
Philips a arrété les recherches sur SOLSTICE. Getieitecture reste cependant étudiée par
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l'université de Ghent (Belgique) [Van Holen, et, &007], afin d’améliorer la qualité des
méthodes de reconstruction.

On constate donc qu'une géométrie complexe peudreedélicate le traitement de
information nécessaire pour reconstruire des iesagt entrainer des problemes de bruit.

b) Les produits commerciaux

Deux gamma caméras a base de CdzZnTe pour I'imagartkaque ont été récemment
mises sur le marché. Il s’agit de la caméra de iBezcet de Spectrum Dynamics, que nous
allons succinctement présenter. Ces deux camégsogent de nouvelles structures de
collimation associées aux détecteurs semi-condictdddZnTe afin d’améliorer le
compromis entre la résolution spatiale et I'effitdcu systeme.

La caméra cardiague « CardiArc »

Une caméra a base de CdZnTe dédiée pour le caed{&igure 1V-65) a été présentée
au SNM (Society of Nuclear Medicine) en 2002 pasdaiété CardiArc (USA, internet@IV-
28). Aucune publication scientifique ne référe aioegeur, nous ne disposons que de leur
brevet [brevet n°US 7071473(B2), US 7105825(B2P@D6/0033028 Al] et de leur site
internet.

Cette gamma caméra est composée d’'une unique aétktdction arquée et statique
(Figure IV-65) : aucun mouvement de rotation n'&slisé autour du patient. Cette téte est
constituée de détecteurs en bande (« strip detestolule »). Le systeme de collimation
(Figure IV-66) est constitué d’'un collimateur midtites dans le plan longitudinal et d’'un
collimateur a fentes éparses dans le plan transvees dernier collimateur (a fentes éparses)
est en mouvement selon l'arc de cercle (fleche lauFigure 1V-66) afin de visualiser
'ensemble de la région d’intérét : le cceur.

-

fentes

longitudinales
fentes

transversales

@ﬂrdmm 2

module
détecteur

Figure IV-65 : Photo de la caméra cardiaque de  Figure IV-66 : Les deux collimateurs : multifentians le
CardiArc, avec sa téte de detection arquee et plan longitudinal et a fentes éparses dans letpdarsverse
statique. de la caméra de CardiArc.

Les performances de la caméra CardiArc sont évalsae la Figure 1V-67 (voir site
internet) : un gain d'un facteur 3,2 sur l'effic&#ci{temps d’acquisition) est observé pour une
meilleure résolution spatiale (fleche jaune suiFigure 1V-67) par rapport a une gamma
caméra d’Anger classique.
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Cardiarc® - 3.3 min acquisition

Figure IV-67 : Comparaison de I'image cardiaqueenht par la caméra CardiArc (3,3 minutes d’acqaigitet la
caméra d’Anger classique (10,6 minutes d’acquisjtio

La caméra cardiague « Spectrum Dynamics »

Une caméra a base de CdZnTe dédiée pour le caed{&igure 1V-68) a été présentée
au RSNA (Radiological Society of North America) @005, par la société Spectrum
Dynamics (Israél, internet@IV-29). Il s'agit de ¢améra D-SPECT. Aucune publication
scientifique ne réfere a cet imageur, nous disposme de leurs brevets [brevet n° A2 US
2004/0015075 Al - US 2004/0204646 Al - WO 2005/2B90WO 2006/051531 A2] et de
leur site internet.

Cette gamma caméra est composée d’'une unique @éttdction arquée et statique
(Figure IV-68, Figure IV-69 et Figure IV-70) : autunouvement de rotation n’est réalisé
autour du patient. Cette téte de détection compdteétecteurs de CdZnTe uniformément
répartis. Chaque détecteur est constitué de 4 repdid CdZnTe-Imarad, alignés en bande.
Chague module est constitué de 16 x 16 pixels, anepas de pixel de 2,46 mm, soit une
dimension d’environ 40 x 40 nfin La surface d'un détecteur est alors de l'ordre de
40 x 160 mm, sur 5 mm d’épaisseur. Un collimateur & trous Ifdes, & grande ouverture
angulaire, est disposé devant chaque module deT&dzZn

Chague module de CdZnTe, associé a un collimatetalise des mouvements
individuels, balayant la région d’intérét (le ceew@fin de générer des vues suivant différentes
orientations. La position de chaque module est gerprécisément. L'image est reconstruite
par I'algorithme de reconstruction d'images itaratBroadView.
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Figure 1V-68 : Photo de la caméra cardiaque D-SPEESpectrum Dynamics,
avec sa téte de détection arquée et statique.

détecteur

détecteur

Figure 1V-69 : Coupe transverse de la téte de Figure IV-70 : Les 10 x 4 modules uniformément
détection la caméra D-SPECT, composée de 10 répartis dans la téte de détection de la caméra D-
détecteurs en mouvement. SPECT, et en mouvement individuel.

Les performances de D-SPECT affichées par Spedhymamics (voir site internet) sont
un gain d'un facteur 2 sur la résolution spatidleregain d’'un facteur 10 sur I'efficacité. Ce
gain en efficacité est di au collimateur, a graodeerture, mais aussi au fait que ce
collimateur est focalisé sur la région d’intér& ¢beur) et au plus prés de celle-ci. On trouvera
sur leur site internet (Figure IV-71), une compsoai entre une acquisition cardiaque avec la
caméra D-SPECT et la caméra d’Anger classique.
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Conventional Gamma Camera D-SPECT™ Cardiac Scanner

15:02:48 02:57:30

Figure IV-71 : Comparaison de I'image cardiaqueeabe par la caméra D-SPECT de Spectrum Dynamias et
caméra d’Anger classique.

Aujourd’hui, les cameras de CardiArc et de Spectridgnamics ont obtenu
lautorisation de commercialisation aux Etats-Unmr le FDA (Food and Drug
Administration). Elles sont actuellement en couévaluation clinique.

[I.LA.2 Les réflexions sur les nouvelles architecturesalarga caméras a base de CdZnTe

hY

Nous cherchons dans ce paragraphe a évaluer Itappsr détecteurs monolithiques
pixellisés CdZnTe, et notamment I'apport de la mesie la profondeur d’interaction sur la
gualité des images, en utilisant quelques colliorgtelassiques : les collimateurs pinhole et
multipinhole, le collimateur convergent et le amiéiteur a trous paralléles.

a) Collimateur pinhole et multipinhole

Comme évoqué lors du chapitre I, un des inconvésides collimateurs pinhole réside
dans le fait que certains photons entrent dangtiecteur avec une inclinaison par rapport a
'axe du collimateur et causent alors des errearpatallaxe. Ces erreurs de parallaxe sont a
'origine d'un flou de l'image, particulierement portant sur les bords de celle-ci. Elles
peuvent s’évaluer de maniére analytique. |l estreranche plus difficile d’évaluer leurs
conséqguences sur les images reconstruites en SRieGfiguration multi-pinhole) [Hwang,
at al., 2001]. Dans tous les cas, il apparait itgpdrde pouvoir limiter ces erreurs de
parallaxe sur les images. Ces erreurs de paraflaygent étre éliminées ou restreintes par
guelques géomeétries spécifiques, en utilisant pamele un détecteur scintillateur incurvé et
non plus plat. Cependant, ces détecteurs incuorésde réalisation difficile et compliquent la
géomeétrie de la reconstruction de I'image. Uneeaptrssibilité est de disposer de détecteurs
scintillateurs segmentés (des pixels détecteurs)ckhés afin qu’ils soient focalisés vers le
trou du collimateur pinhole (Figure IV-72). Il siagle « cone beam crystals » en anglais
[Beekman, et al., 2004]. Cependant la géométrieldmue pixel détecteur est liée a son
emplacement par rapport au trou du pinhole et eldigsi une fabrication « sur mesure » de
ces détecteurs, rendant leur réalisation quasi-ssipke en raison du surco(t financier de cette
fabrication.
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Source

Collimateur pinhole

/ / \ Détecteur scintillateur

Figure IV-72 : Exemple de géométrie de scintillatgaur supprimer I'erreur de parallaxe : les pixadsecteurs
sont inclinés et focalisés vers le trou du collieatpinhole [Beekman, et al., 2004].

Afin de limiter cette erreur de parallaxe, une aigolution est d’utiliser la capacité de
certains détecteurs d’accéder a l'information defgrdeur d’interaction des photons dans
celui-ci (Figure 1V-73), et notamment les détecsesemi-conducteurs CdZnTe. lls présentent
'avantage de disposer d'une résolution spatiakeingeque égale a la taille des pixels
détecteurs. L'information de profondeur d’'interaatidans chaque pixel pour limiter I'erreur
de parallaxe s’obtient par un traitement électroaiqdes données, sur le spectre bi-
paramétrique.

Pinhole

- Détecteur -
7 Y
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Figure IV-73 : Schéma de I'erreur de parallaxe dilimateur pinhole avec
la profondeur d’interaction du détecteur.

Les collimateurs pinhole permettent d’étudier desitp objets avec une trés bonne
résolution spatiale, de part la taille étroite caut Elle peut étre améliorée sur les bords en
utilisant l'information de profondeur d’interactio@ependant, ce collimateur n’offre qu’une
faible efficacité de détection. Pour la décupler,dispose alors plusieurs pinhole autour de
I'objet et focalisés vers I'objet. Il s’agit du ¢iahateur multi-pinhole. De tels collimateurs
sont couramment utilisés pour I'étude du petit atinkEn effet, la géométrie petit animal
permet de travailler avec de petites distancesdatsource et le pinhole, ce qui permet de
favoriser une bonne résolution spatiale et une éoegifficacité de détection. De plus, la
surface de détection reste relativement petite.
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Les collimateurs multi-pinhole peuvent étre envésagour les applications cliniques.
Cependant les dimensionnements en géométrie olinggunt plus grands qu’en géométrie
petit animal, par conséquent I'ouverture du trodaetlistance source - pinhole sont plus
importantes et les performances sont dégradétautiionc étudier de petites régions au plus
proche du pinhole, tel que I'imagerie cardiaquedlBran, et al., 2007]. L'imagerie cardiaque
peut d’autant plus bénéficier de la rapidité demissnducteurs CdZnTe (taux de comptage
de 50 000 coups’set par voie électronique), et &tre synchronisée éectrocardiogramme.

b) Collimateur convergent

Le collimateur convergent présente, de la méme énamjue le collimateur pinhole, une
erreur de parallaxe de plus en plus importanteqlagsle rayon est incliné sur I'axe du
collimateur. Cette erreur de parallaxe occasionmdlau de I'image, qui est plus important
sur les bords. L'association du collimateur coneetgaux détecteurs semi-conducteurs
CdznTe peut permettre de limiter cette erreur delf@xe en utilisant la précision sur la
profondeur d’interaction des photons dans le détectComme le collimateur pinhole, ce
type de collimateur est dédié a I'étude de petitggons.

c) Collimateur a trous paralleles

Le collimateur a trous paralléles est souventagtiBn association au détecteur CdTe ou
CdznTe puisqu’il s’agit du collimateur standardldeeaméra d’Anger. Le collimateur a trous
paralleles carrés est privilégié car il permet adéquation entre la forme carrée du trou et des
pixels de détection [Kastis, at al., 2000 et 2002stais, at al., 2001] [Verger, at al., 2004]
[Eisen, et al., 2003 et 2004] [Wagenaar, et al)32QOgawa, et al., 2006] [Kubo, et al.,
2005]. Ces collimateurs sont dits « matching 1(Eigure 1V-74) si le pas du collimateur et le
pas du détecteur sont égaux : d + s = e + t. Eanahe, ils sont dits « matching 2:1 » dans le
cas ou cette relation devient: 2.(d +s)=e qtiatre trous du collimateur épousent
(« matchent ») alors un unique pixel du détecté&itrils sont dits « matching 1:2 », quand
cette relation devient : (d + s) = 2.(e + t), unque trou du collimateur épouse quatre pixels

du détecteur.
S

Collimateur I I I I

Détecteur cathode,

O

anodes

Figure IV-74 : Schéma de principe d'un collimataurous paralléles de diametre (d) et d’épaisseptiate (s)
dit « matching 1:1 », i.e. épousant les pixelsa@misconducteur de largeur (e) et espacés de (t).

Une étude d’'une gamma cameéra constituée d’'un ctior a trous paralléles carrés et
de détecteurs CdTe ou CdZnTe planaires a été masé® le cadre du projet PEGASE
[Mestais, at al., 2001] [Verger, at al., 2004]. Bare cas précis, le collimateur était un
collimateur matching 3:1, c’est-a-dire que neufir@u collimateur épousent un unique pixel
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détecteur. Plus récemment, [Kubo, et al., 2005¢ajd2a, et al., 2006] et [Petrillo, et al., 2004]
ont développé une caméra a base de détecteursithmpas pixellisés de CdZnTe associés a
un collimateur a trous paralléles carrés, de géoendtatching 1:1.

[Petrillo, et al., 2004] a notamment étudié I'impde la hauteur du collimateur sur les
mesures du détecteur CdZnTe-Imarad, au pas denthd6ét d’épaisseur 5 mm. L'étude avec
les deux collimateurs de hauteurs différentes m@ede mettre en évidence :

- une trainée importante sur les spectres en engegipixels détecteurs, en raison d’un
effet pixel insuffisant : la charge induite estst@épendante de la profondeur d’interaction
des photons dans le détecteur et aucun traitenigratrédmétrique n’est réalisé pour corriger
cette dépendance.

- une trainée plus importante sur les spectres ergiéndes pixels détecteurs avec le
collimateur d’'une hauteur plus petite (ouverturgdaire plus importante), en raison du
partage de charges qui est plus important. La s&éed'un alignement « parfait » des septa
du collimateur et des pixels du détecteur est itgpde : un décalage des septa a pour
conséguence de mettre « a nu » la région entrpixets, donc de favoriser les interactions
dans cette région et d’avoir un partage de chgrlgssimportant (Figure 1V-75).

Y
collimateur———» | | | | | |

cathode ——»»
détecteur >
anodes —»

(@) (b)

Figure IV-75 : Schéma d’un collimateur aligné (ajlécalé (b) par rapport aux anodes du détectenplitiique
pixellisé, masquant ou non la région de partagehdeges (zone en pointillée).

Rappelons que le partage de charges est un phéaopigsique observé avec les
détecteurs monolithiques lorsque l'interactioneal lentre les anodes de celui-ci. Pour limiter
la trainée sur le spectre en énergie qui en requltear, 2006, Brevet n° US 7145986 B2]
propose d'utiliser un systéme de collimateur adaptgsquant cette région par un matériau
lourd tel que le tungsténe (Figure IV-76). Ainss Ighotons arrivant dans cette région sont
arrétés par le masque, limitant le phénoméene dagede charges dans le détecteur. Mais
bien entendu I'efficacité de détecteur s’en troam®indrie.

Y

cathode

wenr

anodes

Figure 1V-76 : Schéma d’'un masque protégeant lnégntre les anodes (zone quadrillée)
du détecteur monolithique CdzZnTe.
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On voit alors l'intérét de :

- corriger la dépendance de la charge induite avecdBondeur d’interaction, avec un
traitement bi-paramétrique ;

- réaliser un collimateur d’épaisseur septale supégieou égale a linter pixel des
anodes et de parfaitement aligner les septa aictdéte(Figure 1V-77) pour limiter les
interactions dans la zone de partage de chargeen@ant, il subsiste encore des interactions
dans cette zone. En effet, certains photons peuateindre le détecteur avec un angle
oblique (par exemple le photop de la Figure IV-77). La proportion est d’autanu9l
importante que l'ouverture angulaire est grande. domséquence de ces interactions
persistantes dans la zone de partage de chargkespmsésence d’'une trainée résiduelle sur le
spectre énergétique. Une solution proposée esbrliger cette trainée a partir du spectre bi-
paramétrique en recherchant une corrélation eatphénomene de partage de charges et les
signaux cathode sur anode ou anodes [Gros d’AilR95]. Cela permettrait de récupérer
environ 10% des photons de 140 keV [Petrillo, et20104] et ainsi d’améliorer I'efficacité et
la résolution en énergie du détecteur monolithigd&nTe.

Y1
Collimateura —
trous paralléles
cathode —» ; ;
F
i "
h i

i i L P o ;
détecteur —» o i Iy P :

Fo
il

"
L
'

anodes

Figure IV-77 : Schéma du collimateur a trous pateli protégeant la région de partage de chargeslest
anodes (zone en pointillée) du détecteur monolignigixellisé CdZnTe. Les septa parfaitement alignés
masquent effectivement la région de partage degekgrour certains photong par exemple), mais cette
région reste visible pour d'autres par exemple).

[I.B L’architecture HiSens : un collimateur a trous pardléles a grande ouverture
angulaire associé au détecteur monolithique pixeié CdzZnTe

La nouvelle architecture de gamma caméra que nwarsttons a mettre en ceuvre a pour
but d’améliorer significativement les performanadss gamma caméras d’Anger, et en
particulier d’augmenter I'efficacité en maintenant en améliorant la résolution spatiale du
systeme. Cette architecture est constituée de tdateacmonolithiques pixellisés CdZnTe et
d’un collimateur a trous paralléles carrés a gramdesrture angulaire.

[I.B.1 Le collimateur a trous paralleles a grande ouveramgulaire

hY

Comme déja mentionné, leollimateur a trous paralleles présente l'avantage de
disposer d’'urlarge champ de vueavec une résolution spatiale et une efficabdénogene
sur tout le champ de vue, graceabbence ddacteur de grandissementL’ensemble de ses
performances est parfaitement connu (notamment ayem des formules analytiques
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exposees au chapitre Il). De plus, avec ce typsotlienateur, I'acquisition des images se fait
sans mouvemente la téte de détection, autre que le mouvemerdtdgon autour du patient
en acquisition tomographique. Les méthodes de staariion et la gestion du bruit sur les
mesures s’en trouvent simplifiées. Ces avantagesjoun réle important quant a notre choix
d'utiliser ce type de collimateur dans ce travailtdese. Enfin, le choix de la forme des trous
se porte naturellement vers les trous de formeeapuisque cette géométrie est adaptée pour
une association aux détecteurs monolithiques BésliCdZnTe. lls ont par ailleurs déja été
employés par [Chambron, et al., 2000] [Kastis,|et2®00] [Petrillo, et al., 2004] [Eisen, et
al., 2004] [Kubo, et al., 2005] [Ogawa, et al., BDMDe plus, les techniques de réalisation des
collimateurs carrés semblent de mieux en mieux riséés, et permettent d’envisager une
validation expérimentale. Ce type de collimateuntpe plus masquer les régions de partage
de charges dans le semi-conducteur monolithique.

Pour d’augmenter l'efficacité de cette architectutme solution est dgrandir
I'ouverture angulaire du collimateur a trous paralléles afin d’acceptemombre de photons
plus important sur le détecteur. Cette ouverturgukaire (symbolisée par I'angke sur la
Figure 1V-78) peut se réaliser de deux manierest:us agrandissement de la taille des trous
soit une diminution de la hauteur septale. Dargrdaniere situation (Figure IV-78, colli n°2)
le collimateur est un collimateur matching 1:2. B#a seconde situation (Figure IV-78, colli
n°3) le collimateur reste un collimateur matching. 1

6

0 0
d d
r' N r' N
collimateur
d
a a >,
al I I I

détecteur pixellisé

collin°1 collin°2 collin°3

Figure 1V-78 : Collimateurs orthogonaux a trousgtigies carrés avec une ouverture angukicenissante par
augmentation du diameétre (colli n°2) et par dimioiide la hauteur septale (colli n°3) par rappartalli n°1.

Le gain en efficacité pdiagrandissement de I'ouverture angulairedu collimateur est
exprimé par la formule analytique de I'efficacité dollimateur (Equation 11-14). Elle est
effectivement fonction de la taille des trous etalbauteur septale, et permet ainsi de prédire
le gain en efficacité suivant les dimensions dedees parametres.

A titre d’exemple quantitatif, trois géométries calimateur ont été étudiées (Tableau
IV-21) :

- un collimateur équivalent au collimateur d’Angerafehing 1:1) (colli n°1)

- un collimateur dont la taille des trous est pluangie (matching 1:2) (colli n°2)

- un collimateur dont la hauteur septale est plugg@hatching 1:1) (colli n°3)
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Les dimensionnements des collimateurs n°2 et nt3&tEnchoisis de telle maniere a ce
que l'efficacité de ces deux collimateurs soit agpnativement égale, et environ cing fois
supérieure a celle du collimateur n°1 (type AngeHR) (Tableau IV-21).

) Taille des trous  Epaisseur septale Hauteur septale Efficacité géométrique Résolution spatiale
Collimateurs

carrés (mm) (mm) (mm) (coups.8.MBq?) géométrique (mm)
colli n°1 (Anger) 13 0,2 25 168,5 6,6
colli n°2 (large trou) 2,8 0,2 25 906,5 14,2
colli n°3 (faible hauteur) 1,3 0,2 11 919,7 13,7

Tableau IV-21: Exemple de dimensionnement et peréorces associées (évaluées par les formules apuegjide
trois types de collimateurs a trous paralléle®adicarrés associés a un détecteur avec des gexpkss 1,5 mm.

Bien entendu, cette agrandissement de [l'ouverturgulaire a une conséquence
dramatique sur la résolution spatiale du systénypdfton 11-12) : elle se détériore avec un
agrandissement de la taille des trous et/ou aveaiminution de la hauteur septale (Tableau
IV-21).

[1.B.2 L'intérét de la profondeur d’'interaction sur le laolteur a trous paralléles & grande
ouverture anqulaire

Pour pouvoir maintenir une bonne résolution spatidl systeme, le principe est
d'utiliser la capacité de certains détecteurs dpatier de Igprofondeur d’interaction du
photon dans le détecteur, comme le réalisent leid@irs CdZnTe monolithiques pixellisés.
Cette connaissance de la profondeur d’'interactiophibton dans le détecteur permet d’avoir
une précision sur la localisation spatiale de lare® directement traduite par le terme de
résolution spatiale.

Cette architecture, utilisant ucollimateur a large ouverture angulaireassocié a
'information de profondeur d’interactiondans le détecteur, a été baptisé€ens pour
High Sengtivity en anglais.

La connaissance de la profondeur d’interaction ¢photon dans le détecteur va nous
permettre de segmenter ou discrétiser virtuellenemétecteur en n couches de détection
(appelés sous-couches détecteurs) selon I'axe 1a deofondeur. Par exemple, le détecteur
peut-étre segmenté en cing sous-couches d’épaidseum, puisque nous avons montré
expérimentalement et par simulation que la profand#interaction d’'un photon dans le
détecteur étudié peut étre connue avec une predisiérieure au millimetre. Grace a cette
segmentation sur la profondeur du détecteur, lentatieur présente une ouverture angulaire
différente pour chaque sous-couche d'un pixel détec(nommé alors voxel détecteur),
comme le montre Figure IV-79 avec un cas de cotiomamatching 1:1.
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Architecture Architecture
type Anger HiSens o
d
collimateur <i>
standard g

collimateur a

grande ouverture
a'

détecteur pixellisé

détecteur pixellisé
mono-couche

multi-couches

Figure 1V-79 : Différence d’ouverture angulaire nmaale pour chaque sous-couche d’un pixel détectruii-
couches (architecture HiSens a droite) comparégmxalidétecteur mono-couche (architecture type Adggauche),
et dans le cas d'un collimateur matching 1:1.

La différence d’ouverture angulaire de chaque voédecteur se traduit en une précision
de localisation spatiale de la source dans le gilaxes X et Y. Cette précision de localisation
dépend également de la distance entre la souldeecetlimateur (axe Z) (Figure IV-80). En
effet, plus la source est éloignée, plus la régierdifférence d’angle s’agrandit. Ces régions
de différence d’angle dépendent non seulement dgétanétrie du collimateur (type de
matching, taille des trous et hauteur septale) rdgidement de I'épaisseur des sous-couches
du détecteur. Sur I'exemple de la Figure 1V-80,caua collimateur matching 1:1 et un
détecteur segmenté en 3 sous-couches définissons :

- larégion n°1 comme l'intersection du céne d’ouuertdu voxel n°1 et n°2 ;

- larégion n°2 comme l'intersection du céne d’ouvestdu voxel n°2 et n°3;

- larégion n°3 comme étant égale au cone d’ouvedunreoxel n°3.

Par une simple description géométrique, les phodoms par une source située dans :

- larégion 1 (source n°1l) ne peuvent atteindre queramiére sous-couchalu pixel
détecteur d’étude (voxel n°1) ;

- la région 2 (source n°2) ne peuvent atteindre quedeax premiéres sous-couches
du pixel détecteur d’étude (voxel n°1 et n°2) ;

- la région 3 (source n°3) peuvent atteindre kesis sous-couchedlu pixel détecteur
d’étude.
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Ainsi si I'on étudie les signaux de chaque souszheudu détecteur, on peut

théoriguement connaitre la région d’émission dslace.
f...] /.

A A

source 1- == == = =

Source 2= = === — - -
Source 3= == == = = = =\

&<—Cbne d'ouverture du voxel n°1

Cone d'ouverture du voxel n°2

Cone d'ouverture du voxel n°3

collimateur a

/\ < voxel n°1

voxel n°2

détecteur pixellisé
multi-couches

ZL’
voxel n°3

X
Figure 1V-80 : Précision de localisation spatiaetibis sources grace aux différences d'ouvertngeilaire
maximale des sous-couches des pixels détecteuns|elaas d'un collimateur matching 1:1.

Notons que les schémas des Figure 1V-80, Figur81l\et Figure 1V-83, ne sont pas a

I'échelle pour des raisons de clarté.

Cette description géométrique peut également édadisée avec un collimateur

matching 1:2, ou un trou épouse quatre pixels t&tes (Figure 1V-81). Il s’agit d’'une
« pixellisation » du détecteur dans le trou du ic@teur. De la méme facon que

précédemment, chaque voxel détecteur sous le mésuedu collimateur dispose d'une

la deurce.

ouverture angulaire différente de ses voisins. @iérences d’ouverture angulaire apportent

AR
vV 'y
vl

R

I

[)

J/

€également une précision de localisation spatial

1
1
1
1,

i’

collimateur a
/L

détecteur pixellisé
multi-couches

L. %

X

Figure 1V-81 : Précision de localisation spatiadetibis sources grace aux différences d'ouvertngeilaire

maximale des sous-couches des pixels détecteuns|elaas d'un collimateur matching 1:2.
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Notons que la « pixellisation » des détecteurs d@Zdans les trous du collimateur a
notamment été étudiée par [Zeng, et al., 2003 @4]2@&vec les collimateurs multi-fentes.
Cette pixellisation est utilisée lors de lI'agraséismient de I'ouverture (1D) des fentes et
permet de disposer d'une difféerence angulaire edigs pixels (Figure [V-82). Cette
géométrie a permis d’avoir un meilleur contrasteue¢ meilleure résolution spatiale par
rapport a la géométrie sans pixellisation.

Colli.lmtraslat / .

\ / /
\ \ / !
3 N JrJ
! ! ry
W WA Wy W W5 Wg Wy iWg ~-_ Tlotv102 N \ I
(a) ~ Detector pixels hN o
Collimator slat ’ o ,f /
\ WA v
A\ v
T T T T T T T T T T T L
W1 W W3 WL WS WE W W WigpW102
[b,’ Detector pixels WS

Figure 1V-82 : Pixellisation des détecteurs dassfémtes du collimateur multifentes [Zeng, et2004].

Dans notre cas, la discrétisation du détecteurnséaxe Z permet d’apporter une
précision sur la localisation spatiale des soudzess le plan d’axes X et Y. Celle-ci peut étre
évaluée de maniére approximative par un calcul gédgue simple [voir Annexe IlI]. Il
s’agit, par exemple, de la précision de localisaipportée par la premiére sous-couche,diff
par la deuxieme diff et par la troisieme dgfpour un détecteur segmenté en trois sous-
couches (Figure 1V-83).

L le—>ie

collimateur a ‘ |
détecteur pixellisé ///

multi-couche /

T

X

Figure 1V-83 : Exemple de la précision de local@maspatiale apportée par la profondeur d'intecactila
premiére sous-couche apporte une précision, tifideuxiéme une précision gifft la troisieme une précision
diff 3 pour un détecteur segmenté en trois sous-cousieesua collimateur matching 1:1.
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A titre d’exemple quantitatif, ces différences aedlisation spatiale dans le plan des
axes X et Y ont été évaluées pour les trois géaesétte collimateur définies ci-dessus
(Tableau 1V-21). Deux exemples ont été pris: leedieur de 5 mm d’épaisseur a été
segmenté erb sous-couches d’égale épaisse(@ous-couche d’épaisseur 1 mm chacune)
(Tableau 1V-22) et e sous-couches équiprobable&'est-a-dire que chacune des 3 sous-
couches renferme le méme nombre de photons, corrdapt sensiblement a une premiére
sous-couche d’épaisseur de 0,8 mm, une deuxiemie2d@m et une troisieme de 3,0 mm)
(Tableau IV-23). Dans ces deux tableaux, sont desmies différences de localisation spatiale
apportées par 1a®f sous-couche, 1a*2° sous-couche, etc... dans le cas d’'un collimateur
matching 1:1. La différence totale est égalemennde.

Collimateurs diff (um)  dif, (um)  diffz3 (um)  diffy (um)  diff; (um)  total (um)
colli n°1 (Anger) 200,0 185,2 172,0 160,1 149,4 866,7
colli n°2 (large trou) 430,8 398,9 370,4 344,8 321,8 1866,7
colli n°3 (faible hauteur) 984,8 833,3 714,3 619,1 541,7 3693,2

Tableau 1V-22: Exemple de précision de localisatpatiale a 100 mm du collimateur, apportée par une
segmentation de détecteur de 5 mm d’épaissecingrsous-couches d'égale épaisseur pour les trois

collimateurs.

Collimateurs diff (um) diff, (um) diff; (um) total (uUm)
colli n°1 (Anger) 153,8 224.6 488.,3 866,7
colli n°2 (large trou) 331,3 483,7 1051,6 1866,7
colli n°3 (faible hauteur) 765,6 1023,2 1904,3 3693,2

Tableau 1V-23: Exemple de précision de localisatpatiale & 100 mm du collimateur, apportée par une
segmentation de détecteur de 5 mm d’épaissetipisnsous-couches équiprobables pour les trois cokiorat

Cette simple évaluation permet de faire les remegguivantes :

- pour le collimateur n°1 (type Anger), les précisiate localisation spatiale des sous-
couches et totale sont faibles, elles sont plusmaptes lorsque I'ouverture angulaire est plus
grande (cas du colli n°2 et n°3) ;

- les précisions de localisation spatiale sont maile avec le collimateur de hauteur
septale plus petite (colli n°3) qu’avec le collimat de taille de trous plus grande (colli n°2) ;

- les précisions de localisation spatiale sont dement liees a I'épaisseur des sous-
couches, comme I'on pouvait s’y attendre.

Pour améliorer la résolution spatiale des imagette grécision de localisation spatiale
ne doit, a priori, pas étre trop petite ni troprgta par rapport a I'’échantillonnage des données
(voir plus loin). Nous avons fait le choix d’utédis:

- la profondeur d’interaction uniquement avec uneliroation a grande ouverture
angulaire ;

- le collimateur a grande ouverture angulaire parmiton de la hauteur septale plutot
gue par augmentation de la taille des trous.

De plus, I'évaluation des différences de local@matpatiale a 100 mm du collimateur de
faible hauteur septale (colli n°3) matching 1:2g(fe IV-84) est présentée dans le Tableau
IV-24. Les différences de localisation spatiale cayaxellisation sont également liées a
'épaisseur (et au nombre) des sous-couches. Llféreliice totale est meilleure avec la
pixellisation du détecteur dans les trous du caltear (collimateur matching 1:2) que sans
(collimateur matching 1:1).
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X T

pixell- pixel2

Figure 1V-84 : Exemple de la précision de local@maspatiale apportée par la profondeur d’'intecacpour un
détecteur segmenté en trois sous-couches et ppixelel et le pixel 2 avec un collimateur matching.

diff, diff, diff diff, diffg sous-total total

(Lm) (1m) (Lm) (1m) (Lm) (1m) (Lm)
pixel 1  984,8 833,3 714,3 619,1 541,7 3693,2

Collimateur détecteur pixel

coin's  °%' pixel2 4167 3526 3022 2619 2292 15626, g
(faible hauteur) 3 doi pixel 1  765,6 1023,2 1904,3 - - 3693,2 '
pixel2 323,9 432,9 805,8 - - 1562,6

Tableau 1V-24: Exemple de précision de localisatpatiale a 100 mm du collimateur, apportée par une
segmentation du détecteur de 5 mm d’épaisseamngnsous-couches d’'égale épaisseur (5 doi) omes sous-
couches équiprobables (3 doi), pour le collimatmufaible hauteur (colli n°3) matching 1:2.

Le nombre de sous-couches et leurs épaisseurs, cuiasla pixellisation des pixels
détecteurs dans les trous du collimateur a granderture angulaire, sont des parametres
pouvant conditionner les performances de HiSeasédiont discutés par la suite.

II.B.3 Synthése

L’architecture HiSens est constituée d’'un collimateur a trous paralledegrande
ouverture angulaire et d'un détecteur disposant de [linformation geofondeur
d’interaction des photons. Les détecteurs choisis sont lestdateamonolithiques pixellisés
CdzZnTe. Le collimateur a trous paralleles a grawmdeerture angulaire choisi est un
collimateur de faible hauteur septale matchingalInatching 1:2.

Cette architecture HiSens doit étre associée arslsodes de reconstruction d'images.
En effet, le fait de segmenter un pixel détectewr la profondeur, en n sous-couches
détecteurs, permet de disposer d’autant d’images dgu sous-couches, et non plus d’une
unigue image interprétable, comme c’était le cascalimage planaire classique. Il est
désormais nécessaire de combiner ces images amnrdeyaéthodes de reconstruction.
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1l Les méthodes de reconstruction pour HiSens

L’architecture HiSens est associée a des méthaglesanstruction d’'images. En effet,
les images obtenues par la segmentation sur lammtetir des pixels du détecteur (une image
par sous-couche détecteur) imposent d’utiliserrdéthodes de reconstruction. Celles-ci sont
utilisées en acquisition planaire (un angle de vue) e¢n acquisition tomographique
(plusieurs angles de vue), car le nombre d'imagdségal au nombre de sous-couches
détecteurs en acquisition planaire, et ce nomtrmekiplié par le nombre d’angles de vue en
acquisition tomographique.

[1I.LA Choix d’'une méthode de reconstruction

Classiquement, avec les caméras d’Anger, les méshdd reconstruction d'images sont
exclusivement utilisées en acquisition tomograpbdidpuelques unes de ces méthodes ont été
détaillées dans le chapitre lll. On y a distinguguxd grandes classes de méthode : les
méthodes analytiquest lesméthodes algébriques

Les méthodes analytiquessont des méthodes rapides d'exécution et facilgdiser.
Cependant elles supposent des acquisitions psemttmwes (un nombre d’angles de vue
élevé), qui n’en font pas des bons candidats parghitecture HiSens. En effet, I'architecture
HiSens nécessite une utilisation des méthodes amsauction en acquisition planaire et
tomographique. En acquisition planaire, le nombmnabe est limité au nombre de sous-
couches du détecteur. Le nombre de projectionslest treés restreint, compris entre 2 et 5, et
ces projections sont tres proches (difféerences lamgs faibles). En acquisition
tomographique, le nombre d’angles de vue est égalefimité (classiguement 64 ou 128
vues sur 360°). Les acquisitions ne sont donc patnues et ne peuvent pas étre supposées
continues.

Les méthodes algébriquessont des méthodes itératives nécessitant un telmgsicul
plus long que les méthodes analytiques. Elles adaptées a la géométrie de HiSens, car la
segmentation du détecteur en pixel et en sous-esupkrmet une description discréte et
matricielle du probléme. De plus, elles permett@atprendre en compte les phénomenes
physiques tels que I'atténuation et le bruit d’asiion, difficilement pris en compte dans les
méthodes analytiques.

Ces méthodes itératives ont donc été retenuest gjugles méthodes analytiques. Ainsi
durant ce travail de thése, ces méthodes ont iis&es, et plus particulierement les méthodes
itératives algébriques telles que les méthoABS et SART, et les méthodes itératives
statistiques telles que les méthotdisEM et OSEM, mais également la méthode statistique
régularisée OSEM-MRP (Median Root Prior). Bien adtg ces méthodes ont dues étre
adaptées a l'architecture HiSens, pour prendre @npte les acquisitions a différentes
profondeurs d’interaction.

I1I.B Les méthodes de reconstruction algébrique adaptéasHiSens

Les méthodes algébriques reposent sur I'exprestismmete et matricielle du probléme
de reconstruction. Elles ont été présentées autohdljh ou les notations ont été introduites.
Pour HiSens, les projections (p) sont désormaigitdécsous la forme d'un vecteur de
dimensions gxN2xNe, ou ny désigne le nombre de projections sous lesquétbget (f) est
vu par le systeme de détection (nombre d’anglesudd), et ou N2N, est I'échantillonnage
du détecteur, c'est-a-dire le nombrevdeels détecteurset aved\. est le nombre dsous-
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couches détecteursLa distribution d'activité dans le volume objetddé (f) est toujours
(voir chapitre 111) décrite par un vecteur de dirsiems \?, représentant le nombre de voxels
du volume 3D a reconstruire (Figure 1V-85).

projections & différentes
profondeurs du détecteur

collimateur

voxel détecteur (p
sous-couche détecteur

objet de la distribution
d’activité

T f2 f3
f, f,

voxel objet () — | 7] fs \q\

Figure 1IV-85 : Echantillonnage des données, avgrdéondeur d’interaction du détecteur,
utilisé pour les méthodes de reconstruction itéeati

Une matrice, nommée R, permet de relier les priojestet I'objet de la distribution
d’activité selon I'expression matricielle p = R.€ette matrice est alors de dimension
(NgxN2xNg, V3), et ou chaque élément de la matrice R représente la probabilité qu’un
photon émis par 1€T®voxel objet (f) soit détecté par I€'R°voxel détecteur .

Dans ces conditions, les algorithmes des métholdgbraques ART et SART et des
méthodes statistiques MLEM et OSEM utilisés sontxcénoncés dans le chapitre Ill. Les
sous-ensembles utilisés dans les méthodes SARTSEMO correspondent, en acquisition
planaire, aux projections obtenues a différentegopdeurs d’interaction sous un angle de
vue. En acquisition tomographique, on peut envisdgé&rentes facons de choisir les sous-
ensembles. Ces sous-ensembles peuvent correspsoidraux projections a différentes
profondeurs d’interaction, soit aux projections #&fédents angles de vue, soit une
combinaison des deux. Dans ces cas, les méthodesirsplémentées selon la structure
suivante (Figure IV-86). L'ordre de parcours de sesis-ensembles doit étre également
précisé.
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1. initialisation de I'objet estimé
2. itération :
boucle sur les angles de rotation ou boucle sur les sous-couches détecteurs
boucle sur les sous-couches détecteurs  ou boucle sur les angles de rotation
{ (a) rotation de I'objet a I'angl®
(b) calcul de la projection estimée a partir’dbjet estimé a I'angl®
- boucle sur les voxels objets
- boucle sur les voxels détecteurs de la sous-eocehsidérée
calcul de la projection estimée de la sous-coucheidérée
(c) calcul de I'écart de la projection estimée a@port a la projection mesurée de la sous-coaohsidérée a I'angle
(d) mise a jour de I'objet estimé a I'an@le
- boucle sur les voxels objets
- boucle sur les voxels détecteurs de la sous-eocehsidérée
mise a jour de I'objet estimé
}

3. Retour en 2. jusgu'a convergence.

Figure 1V-86 : Les étapes itératives avec regrolgrgren sous-ensembles (sous-couches détecteurs).

De plus, les algorithmes des méthodes itérativaisstjues régularisées doivent étre
adaptés a HiSens. En effet, dans I'exemple du tredli (I'a priori sur I'objet estimé par les
distributions de Gibbs), l'algorithme MLEM réguk#idépend du paramekele parameétre
de régularisation). Dans le cas ou le détecteusagginenté en sous-couche (I), le parametre
de régularisation doit étre proportionnel au nonmié¥énement dans chaque sous-couche du
détecteur A dépend de | A(l). L’algorithme MLEM régularisé pour HiSens dentealors
(Equation 1IV-43) :

(n
(n+1) — £ (n n Py
£l = fi( ) xcln) = 6U z
Zrk, + )
af,

I’T'IESUI'E?.

estlmeéﬂ Equation 1V-43

avec

= )L_i et Z Mg = ZZ . Equatipn IV-44
DI ' i et Equation IV-45
X) |

ou i, k, et xy sont respectivement les indices we&ls objets, des voxels détecteurs et des
voxels détecteurs de la sous-couche | considérée.

IV Synthése et perspectives

La nouvelle architecture de gamma caméra proposteeoastituée d’'un collimateur a
trous paralleles a grande ouverture angulaire @b diétecteur disposant de la profondeur
d’interaction des photons. Cette architecture geitmettre d’augmenter l'efficacité de la
gamma cameéra tout en maintenant la résolutionapatu systeme. Cette architecture a donc
éte baptiséeliSens(pourHigh Sengtivity).
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Pour l'architecture HiSens, le systtme de détecfiohase de semi-conducteurs est
privilégié par rapport aux systemes de détectiobage de scintillateur, car les semi-
conducteurs présentent une meilleure résoluticdnengie et une meilleure résolution spatiale
intrinseque. Parmi les semi-conducteurs utilisésr da détection des rayons gamma, les
semi-conducteurs monolithiques pixellisés a baseltleure de cadmium (CdTe et CdZnTe)
ont été retenus, notamment car ils permettent divbtes résolutions en énergie inférieures a
3%, mais aussi une précision submillimétrique suptiofondeur d’interaction des photons
dans le détecteur. Associé au détecteur CdZnTepllanateur a trous paralléles carrés
présente I'avantage de disposer d’'un large chamyudeavec une résolution spatiale et une
efficacité homogene. De plus, la forme carrée dmsstest adaptée pour une association aux
détecteurs pixellisés. La géométrie du collimatit permettre d’augmenter I'efficacité du
systeme. Il doit donc étre a large ouverture angylpar exemple a faible hauteur septale.
Cette ouverture angulaire a pour conséquence dadkigla résolution spatiale du systeme.
Pour pouvoir maintenir une bonne résolution spatigrchitecture HiSens utilise la capacité
des détecteurs CdzZnTe de disposer de la proforti@teraction du photon dans le détecteur.
Cette information de profondeur d’interaction et#liagée par des méthodes de reconstruction
d’'images, aussi bien en acquisition planaire qaeguisition tomographique.

L’architecture HiSens va étre évaluée amulation au moyen de deux logiciels :
SINDBAD en mode émission et PENELOPE-TASMANIA. Léndarche pour réaliser les
simulations ainsi qu’une réflexion sur le nombresteis-couches détecteurs font I'objet du
chapitre V. Les résultats des simulations sont iemgurésentés dans le chapitre VI. Les
premieres validations expérimentales y sont egalémgosées.
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Les logiciels de simulation pour HiSens
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———————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————————

Ce chapitre décrit les deux logiciels de simulatitiisés dans le cadre de cette tI‘
:pour évaluer les performances de I'architectureeHsS

: La premiere partie de ce chapitre decrit le logiciel de simulatiSiNDBAD. A
iI'origine, ce logiciel a été développé pour 'imaigeX, et a été présenté dans le chapitre
. pour cette application. Pour pouvoir réaliser desifations en imagerie gamma, SINDBA
:a éte adapte. Cette adaptation au mode émissialvestpresentée et evaluée par une €
:comparative avec I'expérimental, sur une gamma cacfdnger. .

, La deuxiéme partie de ce chapitre décrit le logiciel de simulatiBENELOPE,
.réalisant des simulaths Monte Carlo. Ces simulations permettent de iis@itéplus
précisément les interactions dans le détecteur. BRENPE est couplé au logici
§TASMANIA permettant de modéliser toute I'électronique erties du détecteur. Leg
:mesures ainsi réalisées sonu9lréalistes, et permettent de s’approcher des rH&
‘expérimentales.

. La troisiéme partie de ce chapitre synthétiser@e respectif de ces deux Iogicielsé
:simulation (SINDBAD et PENELOPE, couplé a TASMANIApour I'évaluation dt
I'architecture HiSens. Une réflexion sur isnensionnementsde I'architecture HiSens q

‘ensuite exposée.

|  SINDBAD mode analytigue

Le logiciel SINDBAD, dont la description a été earfie réalisée au chapitre lll, a été
initialement développé pour I'imagerie X, c'estitedoour un mode transmission. Or, pour
limagerie gamma, nous avons besoin d'un outil deukation d’'une chaine en mode
émission.

La premiére partie du travail a donc étadapter le logiciel SINDBAD pour le mode
emission De plus, l'utilisation de SINDBAD en mode anafyie a été privilégiée par rapport
au mode Monte Carlo. Ce choix repose sur deux ipafes raisons :

- le temps des simulations analytiques est plus guetes simulations Monte Carlo ;

- les photons diffusés dans I'objet ou dans le caltear peuvent étre négligés, car
expérimentalement, ils ne sont pas ou trés peu tahitigés dans la fenétre énergétique (ils
ont une énergie plus faible que I'énergiedes photons de la source) des détecteurs CdZnTe
ayant une résolution en énergie autour de 2-3%.

La seconde partie du travail a été d’évaluer leclehSINDBAD en modeémission
analytique. Notons que SINDBAD est utilisé sous sa cinquiewersion et sous
SUN / Solaris.

I.LA  Adaptation de SINDBAD pour I'imagerie gamma

Les principales différences de modélisation entre chaine de transmission X et une
chaine d’émission gamma se situent principalememniveeau de la source :
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- en imagerie X, la source peut étre idéalement algsira une source ponctuelle (foyer
d’'un tube a rayon X). En imagerie gamma, la soestdoin d’étre ponctuelle, elle est étendue
dans les trois dimensions de 'espace ;

- en imagerie X, la source émet des rayons X selonome d’émission spécifique et
pendant une durée d’irradiation et avec une intémsterminée (nombre de rayons X connu).
En imagerie gamma, la source émet des photons gatemeniere uniforme dans toutes les
directions de I'espace (sur4téradians), le nombre de photons émis est ligctvité de la
source et au temps d'irradiation ;

- en imagerie X, la source est placée a I'extérieut’abjet d’étude. En revanche, en
imagerie gamma, la source se distribue a I'intériul’objet d’étude (dans le patient).

Avec SINDBAD en mode émission, la chaine d'imageseconstituée de trois éléments
(Figure V-87) :

- une source étendue (3D) de rayonnement gamma : la sourcal@east construite
comme étant un volume 3D voxellisé, ou chaque eedinn voxel représente une source
ponctuelle. L’émission des photons gamma en sinomat'est cependant pas réalisée sur 4
stéradians, mais est limitée a une émission conigadiant I'ensemble de la surface du
détecteur. La simulation de la source étendue akseépar un parcours de chaque voxel
source. Ainsi, la simulation SINDBAD s’exécute epuble sur chaque source ponctuelle, et
les images issues de chaque source ponctuell@ssuite sommeées ;

- unobjet : I'objet décrit deux éléments de la chaine, @sde systéeme de collimation
et les matériaux de I'objet source. Ces géomeuidsété décrites par le modele CAO de
BRL-CAD. En mode analytique, l'atténuation des msyogamma dans les matériaux de
I'objet source et le collimateur (transparence aleptest prise en compte car les rayons le
traversant sont soumis a la loi d’atténuation derBambert ;

- un détecteur: la description du systeme de détection est lanen@u’'en mode
transmission (nature pixellisée du détecteur, meode détection par calcul du nombre de
photons absorbés dans chaque pixel détecteur).

l'objet source collimateur détecteur
voxellisé (3D) (2D)

Figure V-87 : La chaine d’émission gamma, constittiéin objet source, d’un collimateur et d’'un déec.

En mode transmission, le lancer de rayons X saeseteh reliant le centre de la face
d’entrée de chaque pixel détecteur a la sourcetpelte. Le lancer de photons gamma en
mode émission est identique : le centre de la tHeatrée de chaque pixel détecteur est
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successivement relié a chaque source ponctueltpur@=iv-88), soit a chaque centre des
voxels de la source, par un lancer de rayons.

Comme en imagerie X, une discrétisation des pictétecteurs doit étre réalisée selon les
axes X et Y (Figure V-88). Elle permet ainsi de makr plus précisément I'émission
isotrope de la source et la pénétration des phafamsna a travers le collimateur (pénétration
septale).

Regroupement
des pixels

cas a casb

Figure V-88 : Le modéle de détection en mode éomisanalytique sans (cas a) et avec (cas b) une sous
discrétisation des pixels détecteurs selon l'avat X.

I.B  Evaluation de SINDBAD pour I'imagerie gamma

Disposant d'une gamma caméra d’Anger au laboratoiee vérification du
fonctionnement correct dSINDBAD en mode émission analytiquea été possible en
confrontant les images issues de I'expérience amulations.

[.B.1 Description des géométries

a) Schéma de la géométrie

La comparaison des images issues de I'expériendessimulations a été réalisée en
utilisant d’'une part une source ponctuelle Y€o, et d'autre part une source étendue
thyroidienne dé’Co. Ces sources ont été placées devant un collim@tistance b de I'entrée
du celui-ci) sur une plaque en plexiglas de 4 mapdisseur (atténuant 92,52% des photons
de 122 keV). Le collimateur utilisé est un collieat parallele a trous carrés, dont la
géométrie est précisée ci-dessous. |l est disppsantl le détecteur scintillateur Nal(TI) de la
gamma caméra d’Anger (Figure V-89).
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SOUrCe oo .
plaque plexiglas

Collimateur a
trous paralléles

Détecteur
Nal(TI)

Figure V-89 : Schéma de la géométrie expérimeiifsdger) et des simulations (SINDBAD).

b) Description de la géométrie expérimentale (Anger)

- Les sources mises a disposition sont des souscediéesde *’Co, émettant
majoritairement des photons de 122 keV (rapporm@i@nchement de 85,7%) avec une
période physique de k=271 jours. Deux types de source sont disponibl@ése source
ponctuelle et une source thyroidienne.

o0 La source ponctuelle se présente sous forme d'tingyéindre, de diamétre 1 mm et
de hauteur comprise entre 0,2 et 0,5 mm, remppaleire®’Co. Le 23/09/2004, son
activité totale était de 3,47 MBq ;

0 La source thyroide (Figure V-90) est un fantdmdaime thyroidienne (deux lobes)
uniformément rempli de poudréCo. Un des lobes présente une activité double de
l'autre (hauteur double), et dans ces lobes s@modés quatre inserts cylindriques. La
taille de la thyroide est de 59 x 71 x 18 nire 18/01/06, son activité totale était de
64,7 kBq.

Figure V-90 : Le fantdme source de forme thyroid&n

- Le type de collimateur utilisé est un collimateutréus paralleles carrés en plomb.
Deux dimensionnements sont utilisés (Tableau V-25yifferent sur la valeur de la hauteur
septale : 'un posséde une hauteur septale de 2%awlin H25, type LEHR) et l'autre une
hauteur septale de 12,5 mm (colli_H12,5).
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Collimateur Hauteur septale (mm) C6té (mm) Epaisseptale (mm)
colli_H25 (type LEHR) 25
colli_H12,5 12,5 1,28 0,22

Tableau V-25 : Dimensionnement des deux collimaté@urous paralléles carrés utilisés.

- Le systeme de détection est composé d’'un détestintillateur Nal(Tl) de 9,525 mm
d’épaisseur, couplé a des photomultiplicateursedtian hexagonale, par I'intermédiaire d’'un
guide de lumiere. L’électronique associée et lexgagseurs nous permettent d’obtenir une
image sur ordinateur. Les performances du moduled@étection de la gamma caméra
d’Anger, évoquées lors du chapitre I, sont une lufiem en énergie de 10% (fenétre
énergétique de 20%) et une résolution spatialssgque d’environ 3,5 mm.

c) Description de la géométrie de simulation (SINDBAD)

- Les sources modélisées avec SINDBAD sont une squooetuelle et une source
thyroidienne. Ces deux sources émettent uniquedenphotons de 122 keV (source mono-
énergétique).

o0 la source ponctuelle est un point émetteur ;

o la source thyroidienne est une source étendue méitae forme que celle utilisée
expérimentalement : deux lobes, dont I'un a unéigetdouble de l'autre, avec
quatre inserts. Il s’agit d'une source voxelliséeiggre V-91). Lors des
simulations, pour modéliser la profondeur de larseula source thyroidienne est
segmentée sur plusieurs plans. Mais pour l'instaorpte tenu du temps de calcul
proportionnel au nombre de plans, la source thignick a été segmentée
uniquement sur 2 plans (Figure V-92). Les lobedadéhyroide dans ces deux
plans sont alors d’activité identique. La taille da thyroide est de
59 x 71 x 18 mm et les inserts ont des diamétres respectifs denf il mm,
11 mm et 13 mm. Les 2 plans sont espacés de 9 nuhague pixel d’'un plan
source est de dimension 1,8 x 1,8 mm

Figure V-91 : La source thyroidienne voxellisée Figure V-92 : La source thyroidienne voxellisée
sur un unique plan (zone blanche d’'activité 1,gyris sur deux plans (zone blanche d’activité %2, et
d’activité %2 et noire d’activité 0). noire d’activité 0).

- Les collimateurs modélisés sont équivalents auxx dmllimateurs expérimentaux
(Tableau V-25).

- Le systéme de détection est composé uniquementd#tecteur scintillateur Nal(Tl),
de 9,525 mm d’épaisseur. Avec SINDBAD analytique,détecteur est considéré idéal. Les
images vont donc étre a posteriori dégradées papprecher de I'expérimental :

0 pour prendre en compte la résolution spatialenségue du systeme de détection réel
(Nal(Tl) + PMTs + électroniques), I'image obtenust econvoluée par une FTM
(Fonction Transfert Modulation) : une gaussiennédgeur a mi-hauteur de 3,5 mm ;
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o limage est ensuite bruitée par la loi poissonngnpour modéliser le bruit
photonique.

[.B.2 Comparaison des résultats de SINDBAD aux résuttgigrimentaux

a) Source ponctuelle

La source ponctuel¥Co est placée successivement a trois distances fded d’entrée
du collimateur (b =50 mm, b =100 mm, et b = 158)mLes trois projections de la source
ponctuelle sur le détecteur issues de I'expériefuaanéra d’Anger) et des simulations
SINDBAD sont comparées en évaluant :

- la résolution spatiale du systéme, il s’agit déalgeur a mi-hauteur de la fonction de
dispersion ponctuelle, évaluée par la largeur hawiteur du profil de la projection ;

- lefficacité du systeme, il s’agit du rapport ente nombre de coups observé sur le
détecteur et le nombre de photons émis par la sourc

Ces valeurs de résolution spatiale et d’efficadiiesysteme ont été reportées sur les
graphes des Figure V-93 et Figure V-94, mais égahtroomparées a celles évaluées par les
formules mathématiques, données dans le chapitre Il
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Figure V-93 : Comparaison de la résolution spatilesystéme entre I'expériengage)), la simulation SINDBAD
et les formules analytiqueBdrmuleg, pour trois distances entre la source ponct@tlles collimateurs de hauteur
H =25 mm ¢olli_ H25) et H = 12,5 mmdolli_H12,5).
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Figure V-94 : Comparaison d’efficacité du systemerel’expérienceAnge), la simulation SINDBAD et les
formules analytiquesHpormuleg, pour trois distances entre la source ponct@lles collimateurs de hauteur
H =25 mm ¢olli_ H25) et H = 12,5 mmdolli_H12,5).

Les résultats des simulations sont en tres bonrdaec les mesures expérimentales
réalisées et les formules analytiques, en termeaédelution spatiale et d’efficacité. On
remarquera cependant que les formules analytiquesssiment légerement les valeurs de la
résolution spatiale de la gamma caméra, et ce atiaytius avec le collimateur de hauteur
septale de 12,5 mm. De plus, avec ce collimatetlradésur septale 12,5 mm, les mesures des
simulations et les formules analytiques sous-estirfiefficacité du systéme par rapport a la
mesure expérimentale de l'efficacité. Cet écarkgique par la présence du bruit sur les
images expérimentales en dehors de la thyroidet {lwn photonique), qui est comptabilisé
lors du calcul de l'efficacité du systéme, et ggti @autant plus important avec le collimateur
a grande ouverture (hauteur 12,5 mm), et dont ¢tpgtion est d’autant plus importante
lorsque la source est proche du collimateur (rapggnal sur bruit plus faible).
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b) Source thyroidienne

Les images de thyroide sont obtenues avec la stwzEde placée a 100 mm de la face
entrée du collimateur. Ces images sont présentiéds Bigure V-95.

SimulationSINDBAD ExpérienceAnger

colli_H25
(type LEHR)

colli_H12,5

Figure V-95 : Comparaison des images de thyroidenoies par simulation SINDBAD et expérimentalement
sur la caméra d’Anger pour les collimateurs de éwau25 mm (colli_H25) et 12,5 mm (colli_H12,5).

Une premiére comparaison visuelle des images deitley obtenues par simulation
SINDBAD et expérimentalement sur la caméra d’Angeec les deux collimateurs montre
gue SINDBAD en mode émission analytique peut medéline gamma caméra.

Une seconde comparaison, plus en détail, montrenciemt quelques différences. Mais
compte tenu des approximations réalisées lors dsintmlation, ces différences restent
acceptables. En effet, les dimensionnements deules simulée ne sont pas rigoureusement
identiques a la source réelle (en terme de profande la source et de dimension des inserts),
et I'échantillonnage de la source n’est pas tmés fiour étre supposée continue, cela explique
les différences de niveaux de gris entre les lebéss inserts. La comparaison des images par
la simulation et I'expérience a été également @elen terme d’efficacité (Tableau V-26) et
complétée par la formule analytique. Les mémes losians que celles réalisées avec la
source ponctuelle peuvent étre énonceées : l'efficagbtenue par les simulations et les
formules analytiques sont treés proches mais célienne expérimentalement reste supérieure.
Cet écart s’explique par la présence du bruit ssrithages expérimentales, en dehors de la
région d’activité. Ce bruit est comptabilisé lots chlcul de 'efficacité, et il est d’autant plus
important avec le collimateur a grande ouvertusaifbur 12,5 mm).
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Simulation (SINDBAD) Expérience (Anger) Formuleafyrtique
colli_H25 98,8 108,3 99,1
colli_H12,5 413,2 470,6 414,1

Tableau V-26 : Comparaison des efficacités du systéen coups’sMBq™?) avec les colli_H25 et colli_H12,5
par la simulation SINDBAD, par I'expérience succkaméra d’Anger, et par la formule analytique.

[.B.3 Conclusion

Une étude comparative entre les images obtenueSIDHDBAD en mode émission
analytique et par la caméra d’Anger a été réaksgaine source ponctuelle et sur une source
étendue (une thyroide). Cette étude a montré qusimeulations étaient en bon accord avec
les mesures expérimentales ainsi qu'avec les fasnahalytiques, en terme de résolution
spatiale et d'efficacité. Le logiciel SINDBAD utké en mode émission analytique est
parfaitement adapté pour simuler des images desngacaméras. Ce logiciel a alors été
utilisé pour étudier I'architecture HiSens.

I.C Mise en ceuvre de SINDBAD pour la simulation de HiSes

[.C.1 Modélisation de la profondeur d’interaction du déter par SINDBAD

Pour simuler HiSens, nous avons besoin de connaitpofondeur d’interaction des
photons dans le détecteur. Or I'utilisation de SBWD en mode analytique ne le permet pas
directement. Afin d’évaluer les projections a diffiétes profondeurs d’interaction, il est
nécessaire de réaliser autant de simulations ggseuwtecouches détecteurs (Figure V-96). De
plus, pour pouvoir prendre en compte l'atténuationdétecteur, un filtre de CdzZnTe est
disposé devant les sous-couches (sauf la premi@edijitre atténuant (filtre d’absorption) est
décrit avec le systeme de détection. L'inconvéndmicette utilisation est que le temps de
simulation est multiplié par le nombre de sous-besalétecteurs.

casa casb casc casd

Figure V-96 : Les différentes simulations (casds c et cas d) pour modéliser la profondeur d'aton de
photons dans le détecteur (cas a). Le détecteigi ssigmenté en trois sous-couches. Lors des ationt de la
deuxieme couche (cas c) et de la troisieme cowd®ed), un filtre d’absorption (zone grisée) eatgldevant la

sous-couche détectrice pour prendre en comptéadttion du matériau.

Parallelement a la discrétisation des pixels détestselon les axes X et Y, on pourrait
également envisager une sous-discrétisation deuehsmus-couche du détecteur selon 'axe
Z. Cette derniére discrétisation ne sera pas &slisar la précision supplémentaire apportée
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par cette discrétisation ne semble pas justifiéer pme premiere évaluation de HiSens,
compte tenu de l'ordre de grandeur expérimentdhderécision de mesure de la profondeur
d’interaction : le mm. De plus, elle multiplie ciérablement le temps de calcul. En
revanche, cette profondeur d’interaction sera msé@él plus finement avec le logiciel
PENELOPE couplé & TASMANIA, comme nous le verroaslp suite.

[.C.2 Evaluation de la matrice R et des projections pD8AD

Nous disposons désormais d'une chaine d’émissimpléte pour simuler I'architecture
d’HiSens. SINDBAD en émission analytique va alcosisipermettre d’une part de calculer la
matrice R, nécessaire pour réaliser les recongingcd’images algébriques, et d’autre part
d’estimer les images du détecteur (les projectiardijfférentes profondeurs d’interaction.

a) Evaluation de la matrice R

Dans un premier temps, SINDBAD permet d’évaluenmatrice R, nécessaire pour
réaliser les reconstructions d’images algébriques.matrice R traduit la géométrie du
systeme emcquisition planaire et les géometries eacquisition tomographique En effet,
les coefficients § de la matrice R représentent la probabilité quphoton émis par I€T°
voxel objet ou source)fsoit détecté par le*R°voxel détecteur (). Cela correspond alors a
un lancer de rayons entre IE"5 voxel objet et le K" voxel détecteur. La géométrie
d’acquisition est alors composée (Figure V-97) :

- d’'une source étendue 3D uniforme, de dimensioneégalvolume de reconstruction
désiré ;

- d’'un collimateur ;

- d’'un détecteur segmenté selon X et Y (pixel déte¥tet selon Z (sous-couche
détecteur).

Volume de reconstructio ]
source étendue 3D unifor / f; : voxel objet

Collimateur

Détecteur 3D

NS mmmREw
T
iEaiticageasis

p,: voxel détecteur

[ L

Figure V-97 : La géométrie d’acquisition pour éwlia matrice R : liaison (en rouge) entre le adi& chaque voxel
objet (du volume source) et le centre de la faeatdée de chaque voxel du détecteur.

Avec SINDBAD en mode analytique, la matrice R péutégrer les phénomenes
d’atténuation. Pour cela, il est nécessaire deirdédans le volume de reconstruction, les
géométries et les types de matériaux atténuantpletons gamma. Ces phénomeénes
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d’atténuation peuvent également étre intégrés aepos a la matrice R, au moyen, par

exemple, d’une image scanner préalablement réalPsie notre évaluation des performances
apportées par l'architecture HiSens, aucun phénendé@tténuation n'a été pris en compte
dans la matrice R. Cependant ils pourront I'étrelexront I'étre par la suite.

Notre calcul de la matrice R permet donc de ralleque voxel objet a chaque voxel
détecteur en ne prenant compte que la pénétragjoiale du collimateur et I'atténuation du
détecteur. Malgré cette simplification, les calcule cette matrice s’averent longs et
demandent des capacités de stockage prohibitiasexemple, considérons une géométrie
constituée :

- d'un détecteur de 180 x 180 x 5 Mnpixellisé au pas de 1,5 mm et segmenté en 5
sous-couches d’1l mm d’épaisseur, soit constituBl@ex 110 x 5 = 60500 voxels ;

- d'un volume de reconstruction de dimension 81 x &L mn¥, voxellisé au pas de
1,5 mm, soit constitué de 54 x 54 x 54 = 157464elsmx

Avec cette géométrie, SINDBAD va effectuer au mimim60500 x 157464 lancers de
rayons, soit environ 9,5 10ancers de rayons (valeur & multiplier par la sdissrétisation au
carré des pixels détecteurs), donc demander éncentéde temps de calcul. La matrice R
contient alors environ 9,5 1@léments. Ces éléments étant codés sur des fottant octets,
la matrice atteint alors une taille 38 Go.

Deux optimisations ont été réalisées afin d’'und dadiminuer le temps de calculde
SINDBAD et d’autre part ddiminuer le stockagede la matrice R.

- Pourdiminuer le temps de calcul la taille du détecteur est optimisée. En effidtpa
considére un voxel objet, seule une partie du tEiteest utile (Figure V-98). Les lancers de
rayons ne doivent donc étre réalisés que sur pattee utile du détecteur. Cette dimension a
éte choisie afin les rayons traversant plus de septa ne soient pas pris en compte.

/H\ Voxel source

Collimateur

Voxel détecteur

Figure V-98 : Optimisation de la taille du détecteu

- Pourdiminuer le stockagede la matrice R, on utilise la symétrie de la gétria.
Notons des a présent que cette symétrie n’esti@emifu’avec une géomeétrie anquisition
planaire : uniqguement si deux axes du volume de reconsrudiXY, XZ ou YZ) sont
paralleles au plan du détecteur. Cette symétriprésente grace au collimateur parallele : sur
la Figure V-99, la zone en rouge est équivalenta aone en bleu. Cette équivalence est
possible car aucun phénomene d’atténuation n’estgor compte dans les calculs, et ils ne
pourront plus I'étre par la suite. Si les phénonseadiatténuation doivent étre pris en compte,
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ils devront désormais obligatoirement étre intégida matrice R a posteriori. Ainsi, avec
cette équivalence, la liaison entre les voxelsa@isitués dans le prolongement d’un trou du
collimateur et les voxels du détecteur optimisdsregroductible. Cette symétrie permet de
calculer unamatrice R, dite alorsréduite. Cette matrice réduite ne représente qu’'une petite
partie de la géométrie. Notons cependant que sgtteétrie contraint les dimensions des
voxels sources par rapport au pas des trous duneddur : elles doivent étre multiples entre
elles. Nous avons ainsi choisi par la suite un egppn entre ces deux dimensions (matrice
utilisée dans les méthodes de reconstruction) otapport trois entre ces deux dimensions
(matrice utilisée pour évaluer les projections gacul matriciel (voir ci-dessous) ).

Ainsi, si nous reprenons I'exemple précédent, ecawn collimateur de hauteur 25 mm,
le dimensionnement du détecteur optimisé est dagstie 28 x 28 x 5 = 3920 voxels (au lieu
de 110x 110x5=60500 voxels) et le nombre deelo sources utilisés est de
1x1x54=54 (au lieu de 54 x 54 x 54 = 15746¥els). La matrice R contient alors
3920 x 54 éléments, soit environ 2,1f #Ements. Ces éléments étant codés sur des fottan
de 4 octets, la matrice R réduite atteint alors tailke raisonnable 1 Mo, contre 38 Go de la
matrice R totale. La dimension de la matrice R ntédpermet donc de la stocker plus
facilement. Enfin, comme cette matrice R réduit¢ etlisée lors des reconstructions
d’'images, elle présente I'avantage d’utiliser beapcmoins de mémoire vive lors des calculs
de reconstruction que la matrice R totale.

Voxel source

Collimateur

Voxel détecteur

Figure V-99 : Symétrie de la géométrie pour le aalle la matrice R.

En acquisition tomographique le nombre de matrices R a évaluer est égal albrem
de géométries, donc au nombre d’angles de rotdfiomratique, le détecteur tourne autour de
I'objet (objet fixe) (Figure V-100). Cependant, com® nous avons fait le choix de calculer les
matrices R réduites par symétrie, la descriptiorcélesystéme en acquisition tomographie
nous est impossible. On ne respecte plus la gémnadirle plan détecteur est paralléle a un
plan du volume de reconstruction (plan XY, XZ ou)YZ
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Voxel détecteur

Collimateur

Voxel source

Figure V-100 : Echantillonnage des données en aitiqui tomographique avec rotation du détecteur.

Le choix est donc de décrire la géométrie ou I'bbjrirne sur lui-méme devant le
détecteur (détecteur fixe) [Ye, at al., 1994] [M&lat al., 1997] (Figure V-101). Ainsi, le
systeme est décrit par une unique géeomeétrie dangmseul calcul de la matrice R.udique
matrice R réduite est utilisée en acquisition planaéten acquisition tomographique.

Voxel détecteur

Collimateur

/i\

z /[ Voxel source

Ye® X

Figure V-101 : Echantillonnage des données en aitipuis planaire et tomographique avec rotatiotiadget.

b) Evaluation des projections

Dans un second temps, SINDBAD permet d’évaluerplegections d’'une source 3D
guelconque, a différentes profondeurs d’interactiGas projections sont évaluées sous un
angle de vue de la source en acquisition plandreoas différents angles de vue en
acquisition tomographique.

En acquisition tomographique, I'objet tourne surhéme devant le détecteur (détecteur
fixe). Il existe plusieurs méthodes de rotation dbgts [Wallis, et al., 1997], elles peuvent
étre classées en deux catégories :

- les méthodes torward mapping», ces méthodes utilisent les valeurs de chagued pi
de I'image d’origine pour les distribuer dans lésefs de I'image de rotation. Ces méthodes
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préservent le nombre total de coups dans l'images peuvent créer des zones vides dans
'image de rotation ;

- les méthodes verse mapping, ces méthodes recherchent la valeur de chagak pi
de I'image de rotation a partir des pixels de I'gead’origine. Ces méthodes ne préservent
pas le nombre total de coups dans I'image maisnfesent une valeur a chaque pixel de
'image de rotation.

Ces méthodes de rotation utilisent des fonctioimstetpolation des images, appliquées
sur I'image de rotation dans le cas des méthodesward mapping » et appliqguées sur
'image d’origine dans le cas des méthodes « irverapping ». La fonction d’'interpolation
la plus utilisée en médecine nucléaire est I'indkafpon bilinéaire. Mais il existe d’autres
fonctions d’interpolation, par exemple l'interpatat des plus proches voisins, l'interpolation
spline , ou linterpolation gaussienne. Ces foni@nt été comparées dans [Wallis, et al.,
1997]. Dans le cadre de cette these, les rotatden®bjet ont été effectuées par la méthode
« inverse mapping » avec une interpolation bilireéai

De la méme maniere que lors du calcul de la maRickes projections sont le résultat
d'un calcul reliant chaque voxel de la source agakavoxel du détecteur. SINDBAD va
effectuer un nombre de lancers de rayons d’autkust important que les dimensions de la
source (nombre de voxels sources non nul) sontritapies. Les temps de calculs peuvent
vite devenir tres longs, car les sources doiverg &es finement échantillonnées pour étre
réalistes. Pour diminuer ce temps, les lancersagiens sont réalisés sur la partie utile du
détecteur (comme pour la matrice R). Cependansgler le temps de simulation est trop
éleve, il est judicieux de calculer les projectipas calcul matriciel : p = R.f, ou p représente
le vecteur des projections, R la matrice totaleletvecteur source. En réalité, dans ce calcul,
la matrice R effectivement utilisée est la matniéduite, répétable sur toute la géométrie.
Mais la matrice R réduite utilisée n’est pas la raénatrice R réduite que celle qui est utilisée
dans les méthodes de reconstruction. En effet, agaas choisi un rapport trois entre les
dimensions des voxels sources et le pas des trousllimateur. Ce rapport permet d’obtenir
des projections avec une résolution plus fine dmlace.

Les projections calculées par SINDBAD en mode ditplg sont des projections

« idéales ». En effet, seules la pénétration sepkalcollimateur et I'atténuation du détecteur
sont prises en compte. Afin de disposer de prapstiplus « réalistes », les projections
« idéales » de SINDBAD sont dégradées a posteriari.dégradation des projections se
réalise simplement en tenant compte du bruit phgtend’interaction des photons dans le
détecteur. Le bruit statistique inclut en partieulie bruit d’émission radioactive et le bruit de
mesure. Ainsi, si la valeur moyenne du nombre dgsalans un pixel donné d’'une projection
est égale a N, alors la déviation standard atteddugmbre de coups dans ce méme pixel est
de \/_I% Ce bruit est donc directement lié au nombre dgpsalans les pixels détecteurs. On
voit alors ici un autre avantage d’utiliser un suoliteur a grande ouverture angulaire : le
nombre de photons par pixel étant plus élevé, U kst alors plus faible (le rapport signal
sur bruit est plus élevé).

Notons qu’aucune incertitude sur lI'axe Z n’est @ren compte par SINDBAD. Par la
suite les logiciels PENELOPE - TASMANIA ont étéliseés pour simuler les projections, et
ils permettent de prendre en compte, entre autedts incertitude sur l'axe Z.
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[.C.3 Insertion de SINDBAD dans le schéma des méthodesabmstruction itératives

hY

Ainsi SINDBAD en émission analytique nous permet aidculer les projections a
différentes profondeurs d’interaction et la matriReen des temps raisonnables. Il est
désormais possible de reconstruire I'objet, au moyes méthodes décrites dans le
chapitre 11l et le chapitre IV. SINDBAD interviergtlors dans deux étapes du processus de
reconstruction (Figure V-102).

source étendue 3D
quelconque
(rapport 3)

SINDBAD
analytique

Bruit photonique

source étendue 3D
uniforme (rapport 1)

SINDBAD
analytique

Matrice R

de détection

Estimée
courante de
I'objet

Projections
estimées

Projections
simulées plus «réalistes»

Ecart des
projections

Critére d'arrét :
- valeur de I'écart
-> nb d'itérations

| Mise ajour de !
i\ l'objet estimé !
v

Objet
reconstruit

Figure V-102 : Insertion de SINDBAD dans le schétea méthodes de reconstruction itératives.

Cependant, le fait d’utiliser le méme logiciel denslation pour calculer la matrice R et
les projections est critiquable, car les projedi@mulées sont tout de méme proches de
I'étape de projection de la reconstruction, utilisea matrice R, méme si le rapport entre les
voxels sources et le pas des trous du collimatstiégal a un pour le calcul de I'objet a
reconstruire et a trois pour le calcul des progedi Il parait alors avantageux, dans une
seconde évaluation, d’utiliser un logiciel de siatidn indépendant pour modéliser les
projections. Le logiciel choisi est le logiciel PENOPE, couplé a TASMANIA.

I PENELOPE et TASMANIA

PENELOPE, couplé aTASMANIA , permet de connaitre d’'une maniere précise la
profondeur d’interaction d’'un photon dans le déect PENELOPE est utilisé sous sa
sixieme version et sous SUN / Solaris et TASMANB programmé sous LabView.

[I.LA Utilisation de PENELOPE et TASMANIA pour I'imagerie gamma

Le codePENELOPE est a l'origine congu pour une source ponctuelleune source
étendue uniforme. Pour une utilisation en imaggaenma, il est nécessaire d’avoir une
description des sources selon des formes quelcsrejudans les 3 dimensions de I'espace. La
description des sources choisie est identiquela définie pour SINDBAD : les sources sont
voxellisées et le centre de chaque voxel est cérnsidomme une source ponctuelle. Les
positions des sources ponctuelles sont alors @éfipar un tirage aléatoire. Pour cela, la
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source voxellisée est considérée comme une distibde densité de probabilité et le tirage
aléatoire se fait alors grace a la méthode denletifan de répartition.

Une simulation par PENELOPE fournit un fichier bisgue : pour chaque interaction
d’'un photon dans le détecteur deux informations sanvegardées : la position et la valeur du
dépb6t d'énergie, aussi bien photonique qu’électpomi La charge induite par ce dép6t
d’énergie sur I'anode et la cathode est ensuitutge par le logiciel TASMANIA.

Le logiciel TASMANIA releve le temps de montée et 'amplitude des signde
'anode et de la cathode, et construit ensuitepkectse bi-paramétrique pour chaque pixel
détecteur. Dans notre cas, le spectre bi-paramétrigprésente 'amplitude du signal cathode
en fonction de I'amplitude du signal anode.

A partir de ce spectre, nous pouvons déduire lebmerde photons dans chaque sous-
couche des pixels détecteurs. Pour cela, deux<£iaigemeédiaires sont nécessaires :

- une sélection des photons en énergie : une fergteegétigue d’acceptation 2D
proportionnelle de 7%+(3,5%) (résolution en énergie 3,5% a 122 keV) pptiguée sur le
spectre bi-paramétrique, afin de ne retenir que phstons ayant interagi par effet
photoélectrique (Figure V-103). Cette fenétre ééwgge d’acceptation 2D proportionnelle
présente une largeur proportionnelle a I'énergieplaude), elle se rétrécit au fur et & mesure
gue les amplitudes décroissent ;

- une sélection des photons en profondeur : la pd&fond’interaction des photons est
proportionnelle a I'amplitude du signal cathodene calibration permet de donner la relation
linéaire entre ces deux informations (voir chapitfg Par la suite, pour évaluer le nombre de
photons ayant interagi dans les sous-couches détscil suffit de sommer les photons sur
I'épaisseur des sous-couches considérées (Figu@4y-

100 100-
a0-
80-
70-
60—
s0-
40-
30-

20~

Amplitude du signal cathode (canal)
2
1

Amplitude du signal cathode (canal)

0-F 1 1 1 1 1 1 | 1 1 1 1 1 1 1 | 1 | 1 1 |
1 10 20 30 40 50 &0 70 g0 =) 100 1 10 20 30 40 50 &0 70 g0 =) 100

Amplitude du signal anode (canal) Amplitude du signal anode (canal)

Figure V-103 : Exemple de spectre bi-paramétriguep(itude du signal cathode en fonction de I'ampgl du
signal anode) obtenue par TASMANIA : spectre baug@uche) et spectre avec application d’'une fenétre
d’acceptation 2D proportionnelle de 7% (a droite).
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Figure V-104 : Sélection des sous-couches détexturla calibration en profondeur et calcul du hrerde
photons dans chaque sous-couche a partir du sjeqieeamétrique avec application d’'une fenétre
d’acceptation 2D, obtenu par TASMANIA (dans cetrepée, le détecteur a été segmenté en 5 sous-couches
d’2mm chacune).

[I.B Evaluation de PENELOPE et TASMANIA pour I'imagerie gamma

[I.B.1 Description des géométries

La comparaison des images issues des simulatiohBDEAD et PENELOPE a été
réalisée en utilisant une source étendue thyraidiele®’Co. Cette source a été placée devant
un collimateur (distance b de I'entrée de celui-d@ centre de la source thyroidienne est a
100 mm de la face d’entrée du collimateur. DeuXirnateurs orthogonaux a trous paralléles
carrés en plomb sont utilisés, les géométries po@tisées dans le Tableau V-27. Ces
collimateurs sont des collimateurs « matching 1:&as ils sont disposés devant un détecteur
CdznTe pixellisé au pas de 1,5 mm, égal au pasrdes du collimateur (Figure V-105).

Source

b
Collimateur a trous
paralleles
cathode
DétecteuiCcdznTe
anodes

Figure V-105 : Schéma de la géométrie SINDBAD elNEEOPE.

Collimateur Hauteur septale (mm) Pas (mm) Cété (mm)Epaisseur septale (mm)
colli_H25 25
colli H12 12 1.5 13 0.2

Tableau V-27 : Dimensionnement des deux collimat@utrous paralléles carrés en plomb utilisés.
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Le détecteur est un détecteur monolithique pixeltsiZnTe, avec un pas de pixels de
1,5 mm et une taille de pixels de 1,3 mm (interpte 0,2 mm). La dimension totale du
détecteur simulé est de 165 x 165 x 53msnit 110 x 110 pixels.

La source thyroidienne est une source étendue liseeldont la forme géométrique a
déja été exposée dans le paragraphe 1.B.1c). asisnulation SINDBAD et PENELOPE,
cette source a été voxellisée sur 36 plans, chdeufl,5 mm d’épaisseur, pour modéliser
finement la profondeur de la source (épaisseur &), et chaque voxel source est de
dimension 0,5 x 0,5 x 0,5 min Cette fine voxellisation est désormais possibe &
projection de SINDBAD est évaluée par calcul matip = R.f, elle est donc beaucoup
moins colteuse en temps de calcul que les simaaBdNDBAD en boucle, avec cependant
la condition d’évaluer la matrice R préalablememt ¢apport trois, donc avec un pas des
voxels sources de 0,5 mm et un pas de pixel détedeel,5 mm).

La comparaison de SINDBAD et PENELOPE a été réalksé les images obtenues avec
un détecteur de 5 mm d’épaisseur puis un détectegmenté en 5 sous-couches d’l mm
d’épaisseur.

[1.B.2 Confrontation des images (projections) obtenue®PEMNELOPE et SINDBAD

a)Avec un détecteur de 5 mm d’épaisseur

Les images (projections) obtenues par SINDBAD etREENELOPE, avec le détecteur
CdznTe de 5 mm d’épaisseur sont présentées suglaeFV-106 et les efficacités dans le
Tableau V-28.

SimulationSINDBAD SimulationPENELOPE+TASMANIA

colli_H25

colli_H12

Figure V-106 : Comparaison des images de thyrolidennies par simulation SINDBAD et par simulation
PENELOPE couplé a TASMANIA pour les collimateurstdaiteur 25 mm (colli_H25) et 12 mm (colli_H12)
avec un détecteur CdZnTe Henm d'épaisseur
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SimulationSINDBAD SimulationPENELOPE+TASMANIA
colli_H25 103,5 97,1
colli H12 549,7 459,7

Tableau V-28 : Comparaison des efficacités du systen coups’sMBq™) par la simulation SINDBAD et par
simulation PENELOPE couplé a TASMANIA,

Une comparaison visuelle des images (projectideghyroide obtenues par simulation
SINDBAD et par PENELOPE avec les deux collimateuet en évidence une concordance
entre les images. Les images simulées par PENELDYEVANIA montrent cependant une
meilleure résolution spatiale que les images siesulgar SINDBAD, et notamment avec le
collimateur de hauteur 12 mm : les inserts au mival'isthme thyroidien (en bas) sont plus
visibles.

On constate que le systeme simulé par PENELOPma@isis efficace que celui simulé
par SINDBAD. Cette différence peut étre due a lagpen compte :

- de la fenétre en énergie avec les simulations PENH, couplé a TASMANIA : le
calcul de lefficacité prend en compte uniquemesd photons ayant interagi par effet
photoélectrique selon une fenétre en énergie. Getiétre est unéenétre en énergie 2D
proportionnelle de largeur 7%. Certains photons peuvent ne pasémptés, et notamment
ceux détectés avec une faible amplitude, donc ay@etagi proche de I'anode. Nous
détaillerons ce point lors de I'étude des projetialans les 5 sous-couches du détecteur.
Rappelons simplement qu'avec SINDBAD, le nombreptetons absorbés par le détecteur
est calculé par la loi d'atténuation de Beer-Lamhhdilisant le coefficient d’atténuation totale
du CdznTe a l'énergie 122 keV. Le nombre de phot@yant interagi par effet
photoélectrique est alors déduit approximativenpaemtle rapport du coefficient d’atténuation
photoélectrique et totale (de I'ordre de 81,33%22 ReV pour les détecteurs CdzZnTe) ;

- du phénoméne dpartage de charges entre les pixelanodiques du détecteur. Ce
partage de charges est une perte d’informatiomédilit I'efficacité du systeme. De plus, sa
proportion est plus importante avec le collimateagili H12 qu'avec le collimateur
colli_H25, car les septa du colli_H12 protegent msola région entre les pixels que le
colli_H25 (Figure V-107).
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Figure V-107 : Le partage et la perte de charge ttanégion entre les anodes (zone en pointillégjédecteur
monolithique pixellisé CdZnTe : plus important dégéométrie du collimateur *_H12 (cas b), quesdan
géométrie du collimateur *_H25 (cas a).

b) Avec un détecteur de 5 sous-couches d’1l mm d’é&paiss

Les images obtenues avec le détecteur CdZnTe desscouches d’épaisseur 1 mm sont
présentées sur la Figure V-108.

Les conclusions précédentes restent valablesa iliye concordance visuelle des images
de thyroide sur les 5 sous-couches, et les simuakissues de PENELOPE semblent mieux
résolues que celle de SINDBAD, et notamment avetolémateur de hauteur 12 mm. On
remarque cependant que les images dé&"lasbus-couche semblent plus bruitées.
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colli_ H25 colli H12
Simulation Simulation Simulation Simulation
SINDBAD PENELOPE SINDBAD PENELOPE

sous-couche 1
sous-couche 1

sous-couche 2
sous-couche 2

sous-couche 3
sous-couche 4 sous-couche 3

sous-couche 4

sous-couche 5
sous-couche 5

Figure V-108 : Comparaison des images de thyrolidennies par simulation SINDBAD et par simulation
PENELOPE couplé a TASMANIA pour les collimateurshditeur 25 mm (colli_H25) et 12 mm (colli_H12)
avec un détecteur CdZnTe Besous-couches d'épaisseur 1 mm chacune

Une comparaison de l'efficacité a été synthétiséiesde Tableau V-29, pour chaque
sous-couche détecteur. Deux observations peuventné&es en évidence :

- le systeme simulé par PENELOPE est moins efficace gelui simulé par
SINDBAD ;

- la proportion du nombre de photons dans les soushas (en %) est comparable
entre SINDBAD et PENELOPE pour les 4 premiéres smmughes. En revanche, le nombre
de photons comptés dans la derniére sous-couctsugstieur par la simulation SINDBAD
gue par la simulation PENELOPE + TASMANIA.
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SimulationSINDBAD SimulationPENELOPE
sous-couche
coups % coups %
1 14462 38,8 13658 39,1
2 9411 25,3 9366 26,8
colli H25 3 6347 17,0 6389 18,3
- 4 4247 11,4 4618 13,2
5 2786 7,5 899 2,6
total 37253 - 34930 -
1 76923 38,9 65969 39,9
2 50518 25,5 44529 26,9
colli H12 3 33834 17,1 30274 18,3
- 4 21969 11,1 21095 12,7
5 14644 7,4 3618 2,2
total 197888 - 165485 -

Tableau V-29 : Comparaison du nombre de photonsdaps) ou de la proportion (en %) dans les 5 soushes
d’épaisseur 1 mm chacune par la simulation SINDB#&Par simulation PENELOPE couplé a TASMANIA, pour
les collimateurs de hauteur 25 mm (colli_H25) et (colli_H12).

Cette perte d’efficacité proche de I'anode (demisous-couche) est interprétable. En
effet, un photon interagissant proche de I'ano@é cm signal de petite amplitude sur I'anode
(temps de transit faible). Deux situations peuorts se produire :

- I'amplitude est inférieure au seuil de I'électramég; le signal du photon est perdu ;

- I'amplitude est supérieure au seuil de I'électrorigmais le photon n’est pas
comptabilisé dans la fenétre en énergie. En eftat)e spectre bi-paramétrique, ce photon se
situe vers les faibles amplitudes (en bas a gaudde)a fenétre en énergie (choisie de
largueur 7% ou: 3,5%) est une fenétre d’acceptation 2D proporttienCela signifie, que la
fenétre se rétrécit au fur et a mesure que lesiames décroissent (sur la Figure V-103, le
spectre bi-paramétrique est plus étroit aux basgditades qu’aux fortes amplitudes).

De plus, le phénomeéne de partage de charges estpixels anodiques du détecteur se
produit majoritairement pour des interactions ayla proche de I'anode, et d’autant plus
gue le collimateur est a grande ouverture angu{afrEigure V-107).

[1.B.3 Conclusion

PENELOPE permet de modéliser plus finement legant®ns dans le détecteur, par la
méthode Monte Carlo, et TASMANIA permet de modélike collecte de charge par une
électronique associée au détecteur.

Une étude comparative entre les images obtenueSIDHDBAD en mode émission
analytique et par PENELOPE couplé a TASMANIA a étélisée sur une source étendue
(une thyroide). Cette étude a montré que les imaeslées par ces deux logiciels étaient
comparables, en considérant un détecteur de 5 mépaidseur. Les simulations, en
considérant un détecteur segmenté en 5 sous-coddhesn d’épaisseur, ont ensuite montré
la limite physique de détection proche de I'anode nombre de photons détecté est plus
faible que celui attendu, compte tenu du traitem@maramétrique a largeur de fenétre

d’acceptation 2D proportionnelle et du partage lierges.

PENELOPE, couplé a TASMANIA, permet d’obtenir desages de gamma cameéra, sur
I'épaisseur du détecteur ou en différentes soustmmidu détecteur en modélisant de maniére
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réaliste la physique de détection des photons. RENIE, couplé a TASMANIA a donc été
utilisé pour étudier I'architecture HiSens.

[I.C Mise en ceuvre de PENELOPE et TASMANIA pour la simuition de HiSens

Il est désormais possible de reconstruire I'objetagant des projections simulées par
PENELOPE-TASMANIA indépendantes de I'étape de potipm de la reconstruction (Figure
V-109).

Cependant, les temps de calcul d’'une simulation EEDNPE peuvent vite devenir trés
longs et le fichier de PENELOPE peut tres viteiathee des tailles prohibitives, qui ne
peuvent, a ce jour, étre entierement lisibles pdogiciel TASMANIA. Des sources de tres
forte activité ou des temps d’acquisition long matsdonc pas aujourd’hui envisageables.
Pour contourner ce probléme, l'astuce consistenaelaplusieurs fois de suite une méme
géométrie (en prenant soin de générer les nomléasomes du code Monte Carlo avec un
germe différent a chaque fois). En revanche, i&#tlon de ces logiciels en acquisition
tomographique est aujourd’hui difficile, sans amdtion des temps de calculs de
PENELOPE. La simulation Monte Carlo n’a donc éiisge qu’en acquisition planaire.

source étendue 3D
quelconque

source étendue 3D
uniforme (rapport 1)

PENELOPE

TASMANIA

SINDBAD

Estimée
courante de
I'objet

Projections
simulées «réalistes»

Projections
estimées

Matrice R

Ecart des
projections

Critére d'arrét :
-> valeur de I'écal
-> nb d'itérations

Mise & jour de !
I'objet estimé |

................

Objet
reconstruit

Figure V-109 : Insertion de PENELOPE et TASMANIAdde schéma des méthodes de reconstruction vigsati

1l Synthese et discussion

llI.LA Synthése sur les logiciels de simulation

Le logiciel de simulation SINDBAD en mode analytga été adapté pour I'imagerie
gamma, soit pour une géométrie en émission. Cei@gious permet ainsi de décrire la
géomeétrie de I'architecture HiSens, en acquisitiamaire et tomographique en évaluant :

- des projections aux différentes profondeurs d’axtgon et aux différents angles de
vue ;

- l'unique matrice R, réduite compte tenu de la syiméte la géométrie de HiSens.

Le logiciel de simulation Monte Carlo PENELOPE, pliuau logiciel TASMANIA, a
été utilisé pour évaluer des projections plus sézdi aux différentes profondeurs d’interaction
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avec une modélisation du bruit du systeme de deétefitruit photonique du détecteur et bruit
de I'électronique). Ces simulations ne serontaéés qu’en acquisition planaire.

Ainsi, nous disposons des outils pour évaluer tanggrie (la matrice R par SINDBAD)
et les projections (par SINDBAD ou PENELOPE-TASMANIpour nous permettre de
reconstruire I'objet source, en acquisition plagagt en acquisition tomographique. Les
performances de l'architecture HiSens peuvent etfim évaluées dans le chapitre VI.

[11.B Discussion sur le dimensionnement de I'architecturkliSens

Les simulations par PENELOPE ont ouvert une réflexguant a la modélisation de la
géomeétrie de 'architecture HiSens et la discrébsaou segmentation) en Z du détecteur. En
effet, PENELOPE a mis en évidence une perte datfié de détection proche de I'anode.
Cette perte d'efficacité a une conséquence sur :

- le traitement des projections: cette perte d’efficacité proche de I'anode n’pas
modélisée par SINDBAD. Or la matrice R (réduitef) @mulée par ce logiciel. Cela signifie
que lors des reconstructions d’'images, nous allbmsparer des images simulées (par
PENELOPE) et des images estimées (a partir de teced& réduite, donc par SINDBAD)
différentes. Un écart important entre les imagesukdes et les images estimées peut rendre
impossible la convergence des reconstructions. éangtrie de I'architecture décrite par
SINDBAD doit alors prendre compte de cette pertdfitacité.

- la discrétisation en Z du détecteur. la perte d’efficacité proche de I'anode souleve,
pour la deuxiéme fois, une réflexion quand a laréissation en Z du détecteur. En effet, dans
le chapitre IV, nous avons montré que la précisan la localisation est conditionnée en
partie par la segmentation du détecteur selon déopdeur (le nombre de sous-couches et
leurs épaisseurs). Mais cette segmentation estrégat déterminée par la physique de
détection. La discrétisation du détecteur en 5-soushes d'1 mm d’épaisseur semble peut-
étre trop ambitieuse, compte tenu du traitemenpab@&métrique a largeur de fenétre
d’acceptation 2D fixe. Il parait peut-étre pluslista de discrétiser le détecteur en 4 ou 3
sous-couches d’équiépaisseur, ou encore 3 sousesuEquiprobables (méme nombre de
photons dans les 3 sous-couches).

De plus, cette discrétisation en Z est égalemdidter@ la géométrie du systéme. Les
dimensions des voxels objets ne doivent pas &jpeitnportantes par rapport a la précision
sur la localisation des sources.

Un compromis doit donc étre réalisé entre les dsiters des voxels détecteurs et des
voxels objets. Ce compromis tient alors compte :

- de la physique de détection ;

- de la précision de localisation apportée par lelodétecteurs ;

- du bruit dans les voxels, en proportion plus imguoie lorsqu’ils sont petits (rapport
signal sur bruit plus faible) ;

- du temps de calcul des reconstructions, d’autam phportant que le nombre de
voxels est grand.

Ainsi les performances de l'architecture HiSenstsévaluées (chapitre VI) avec un
détecteur segmenté en 5 sous-couches et en 3@actses équiprobables.
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. Ce chapitre évalue, pammulation, les performances de I'architecture HiSens, cest-
rdire ses gains en efficacité et en résolution afggpiar rapport a une architecture classis
:équivalente a la caméra d’Anger. La premiere paltiece chapitrelécrit les performanct
:de HiSens eracquisition planaire et la deuxiéme partie emcquisition tomographique:
'Ces performances sont évaluées par une étude catimpaiu volume reconstruit, ent
.toutes les géométries simulées. La troisieme pdeiee chapitreynthétise I'ensemble d;
.résultats obtenus, et présente les perspecpessibles suite a ces travaux. Enfin, f
‘terminer ce chapitre, nous présentons les preméssltats expérimentaux obtenus e:
‘acquisition planaire.

| Etude de HiSens en acquisition planaire

I.LA  Description des parametres des simulations

[.LA.1 Description des géométries

a)Les sources

Nous décrivons ici I'ensemble desurces simuléepour étudier I'architecture HiSens
en acquisition planaire : une source ponctuelleixxdurces ponctuelles, une source plane
(2D) circulaire avec inserts circulaires et unerseuhyroide (3D). Ces sources sont décrites
de facon voxellisée avec yas de 0,5 mmToutes ces sources sont supposées &tréCdy
c'est-a-dire qu’elles émettent des photons gamma2@ekeV. Aucun matériau atténuant
associé a ces sources n'a été modélise.

Une source ponctuelle

La source ponctuelle simulée est une source centrée par rapport a aun du
collimateur. Elle est placée a 100 mm de I'entr@ecdllimateur et possede une activité
d’1 MBq. Le milieu ambiant dans lequel la source ponctuetit placée est d’activité nulle.

Deux sources ponctuelles

Lesdeux sources ponctuellesimulées sont espacées I'une de l'autre de 40,5eties
sont disposées dans un méme plan transverse aieplaespectivement a 79 mm et a
119,5 mm de I'entrée du collimateur (Figure VI-L1@hacune des sources possede une
activité d’1 MBq. Le milieu ambiant dans lequel les sources pofiesiesont placées est
d’activité nulle.
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Position a 119.5 mm du collimateur
19.5 mm
Position a 100 mm du collimateur

21 mm

Position a 79 mm du collimateur

X 40.5 mm

Figure VI-110 : Les deux sources ponctuelles dams@me plan transverse,
placées respectivement a 79 mm et a 119,5 mmued&du collimateur.

Une source plane (2D) circulaire avec inserts claites

La source plane (2D) circulaire avec inserts circulagsest un disque plat de diameétre
total 50 mm, avec 2 inserts circulaires, un froidue chaud, de diametre 10 mm chacun
(Figure VI-111). Cette source est placée a 100 rartiesitrée du collimateur et possede une
activité totale del0 MBg ou de2 MBq, avec une activité dans l'insert chaud double par
rapport a I'activité du disque et une activité auans l'insert froid.

l—)X

Y

@
2
[ Y Y S |

Figure VI-111 : Fantdme de la source plane (2Djutéire avec 2 inserts circulaires chaud (en blah&oid
(en noir) dans le plan coronal (X-Y) et du profiigonal associé, au pas de 0,5 mm.

Une source thyroide (3D)

La source thyroide volumique (3D) est composée de 2 lobes avec 3 inserts
cylindriques froids et 1 insert cylindrique chauzhtlla description a été donnée au chapitre V
et rappelée sur les Figure VI-112, Figure VI-11Figure VI-114. La taille de la thyroide est
de 59 x 71 x 18 mrhet les inserts ont des diamétres respectifs denf . mm, 11 mm et
13 mm. Cette source est placée a 100 mm de I'eduréeollimateur et posséde une activité
totale del0 MBqg ou de2 MBq, avec une activité dans l'insert chaud doublerppport a
I'activité de fond et une activité nulle dans Ieserts froids.
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Figure VI-112 : Le fantdme de la source thyroidienn
r

% .

Figure VI-113 : Fantbme de la source thyroidienne Figure VI-114 : Fantéme de la source thyroidienne
voxellisée sur un unique plan (zone blanche voxellisée sur deux plans (zone blanche d’activtéet
d’'activité 1, grise d’'activité Y2 et noire d’actigit noire d’activité 0), au pas de 0,5 mm.
0), au pas de 0,5 mm.

b) Le collimateur

Deux collimateurs orthogonaux a trous parallelasésaen plomb ont été simulés dans
cette étude : lecolli_H25 et colli_H12 (Tableau VI-30). Les dimensionnements de ces
collimateurs ont été choisis de telle maniére aqoe I'efficacité du premier collimateur
(colli_H25) soit équivalente au collimateur typegen LEHR, et celle du second collimateur
(colli_H12) soit environ cing fois supérieure aleetlu premier. Il s’agit de collimateurs
matching 1:1 ou matching 1:2 suivant le pas deslpidu détecteur choisi (voir ci-dessous).

Collimat Pas des trous Taille des trous  Epaisseur  Hauteur septale Efficacité géométrique Résolution spatiale
ollimateur

carrés (mm) carrés (mm)  septale (mm) (mm) (coups.8.MBq?) géométriqgue (mm)
colli_H25 25 168,5 6,6
o 15 13 0,2
colli_H12 12 766,4 12,6

Tableau VI-30: Dimensionnement des deux collimateimulés.

c) Le détecteur

Le détecteur simulé est un détecteur CdZnTe, dle té 165 x 165 x 5 mimavec une
discrétisation en 110 x 110 ou en 220 x 220 pixsdst, avec un pas de pixel de 1,5 mm (1
pixel par trou du collimateur) ou de 0,75 mm (4ghxpar trou du collimateur ; notation
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« pix4 ») (Tableau VI-31). Ce détecteur de 5 mnpdigseur a été utilisé soit non segmentée
(1 sous-couchg soit segmenté en :

- 5 sous-couched’égale épaisseurd’l mm chacune (*_5doi) ;

- 3 sous-couches équiprobabled’épaisseur respective 0,8 mm, 1,2 mm et 3,0 mm

(*_3doi).

Détecteur Epaisseur du  nb de sous-couches  Nombre de Pas des pixels Dimension totale du collimateur
détecteur (mm) du détecteur pixels détecteurs (mn?) détecteur (mr) associé
1 110x 110 15x1,5 matching 1:1
CdznTe 5mm 3 ou ou 165 x 165 x 5 ou
5 220 x 220 0,75 x 0,75 matching 1:2

Tableau VI-31: Dimensionnement du détecteur CdZmiXellisé simulé.

Les différences de localisation spatiale (voir étiegV) apportées par chacune des 5
sous-couches d’égale épaisseur ou des 3 sous-coecjugprobables, avec le collimateur
* H12 sont présentées dans le Tableau VI-32 powolkmateur matching 1:1 et dans le
Tableau VI-33 pour le collimateur matching 1:2.

Collimateurs diff (um) diff, (um) diff; (um) diffy (um) diffs (um) total (um)
* H12_5doi 833,3 7143 619,0 541,7 477,9 31862
* H12_3doi 556,6 794,5 1835,1 - '

Tableau VI-32: Précision de localisation spatiald@ mm du collimateur apportée par une segmentdtio
détecteur de 5 mm d’épaisseuraimg sous-couchesl’égale épaisseuet entrois sous-couchegquiprobables
avec un collimateumatching 1 :1(voir chapitre 1V).

Collimateurs diff (um) diff, (um) diffy (um) diffy (um) diffs (um) sous-total (um) total (um)
. . pixell 833,3 714,3 619,0 541,7 477,9 3186,2
* H12 pix4_5doi . 4534,2
_____________________ pixel2 3525 3022 2619 2292 2022 13480
) . pixel 1 556,6 794,5 1835,1 - 3186,2
* H12 pix4_3doi . 4534,2
pixel 2 559,9 438,0 350,1 - - 1348,0

Tableau VI-33: Précision de localisation spatiald@ mm du collimateur apportée par une segmentdtio
détecteur de 5 mm d'épaisseuraémy sous-couches d'égale épaisseeir entrois sous-couchegquiprobables
avec un collimateumatching 1 :2 (voir chapitre 1V).

d) Les volumes source et reconstruit

Le volume reconstruit et le volume source simulést stous deux de dimension
81 x 81 x 81 mm Ces volumes ont été discrétisés respectivemerfiden54 x 54 voxels
(volume_54) ou en 162 x 162 x 162 voxels (volume)l@lonc avec une taille de voxel
respectivement de 1,5 x 1,5 x 1,5 fon de 0,5 x 0,5 x 0,5 nhTableau VI-34).

Volume Nombre de voxels Taille des voxels (mm) Disien du volume (mA)
volume_54 54 x 54 x 54 15x15x1,5
81x81x81
volume_162 162 x 162 x 162 0,5x0,5x0,5

Tableau VI-34: Dimensionnement des volumes sourceoenstruit simulés.

149



Chapitre VI

Les sources décrites ci-dessus sont définies dan®lume «volume_162 », au pas
0,5 mm.

On remarque que le pas des voxels du volume rgo@ngl,5 mm) est supérieur aux
différences de localisation spatiale de chaque-soushe (Tableau VI-32). Ce point est
abordé le paragraphe 1.B.3.

Notons également que I'information dans chaque Mdde/olume source représente une
activité (des sources radioactives). L'unité dutéye international de I'activité radioactive
est le becquerel (Bg). Cependant, ici, les acBvitli volume source sont données en
coups.8.sr’, correspondant & l'unité SINDBAD, et équivalenta Bq a un facteur
multiplicatif prées. Il s’agit de l'unité de I'axeed ordonnées sur les profils des volumes
reconstruits présentés dans les paragraphes @itdessvec du’Co (85,7% de désintégration
a 122 keV), le passage de l'unité SINDBAD a l'unit#Bg se réalise par le facteur
multiplicatif égal approximativement & 14,66°.€r (Equation VI-46).

100

4x JT% = x10° J1466x10°sr Equation VI-46

[.LA.2 Les matrices R et les projections

a)Les matrices R

Les matrices R sont évaluées a l'aide du logicitNIDBBAD, en mode émission
analytique. Les matrices sont calculées en coreitléTableau VI-35) :

- le volume «volume 54 ». La matrice R_54 * estisd# dans les méthodes de
reconstruction, dans le calcul des projectionsrests f*'"°= R_54_*  f'olumes4,

- le volume «volume 162 ». La matrice R_162 * estiseée pour évaluer les
projections simulées de SINDBAD, par le calcti"®®= R_162_* ., folume-162

POUR LES PROJECTIONS SIMULEES$
POUR LES RECONSTRUCTIONS ,
PAR SINDBAD Détecteur
Collimateur
. Volume de ) Volume de
Matrices . Matrices . Pas des Nb de sous-
reconstruction reconstruction|
pixels (mm) couches
colli_H25
R_54 H25 volume_54!{ R_162 H25 volume_162 15 1 -
matching 1:1
R_54 H12 R_162_H12 1 )
. . colli_H12
R_54 H12 5doi volume_54 | R_162 H12 5doi volume_162 15 5 -
) ) matching 1:1
R_54 H12_3doi R_162_H12_3doi 3
R_54 H12_pix4 R_162_H12_pix4 1 I HL2
colli
R_54 H12 pix4 5doi volume 54 | R_162_H12_pix4 5doi volume_162 0,75 5 -
) ) - ) matching 1:2
R_54 H12_pix4_3doi R_162_H12_pix4_3doi 3

Tableau VI-35: Les matrices R simulées par SINDB#&Dmode émission analytique.

b) Les projections

Les projections ont été obtenues gianulation a l'aide :

- du logiciel SINDBAD. Les projections simulées sont évaluées par cal@tticiel
(psimulée= R_162 l\folume_163 :

- du logicielPENELOPE, couplé arTASMANIA .
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[.LA.3 Les méthodes de reconstruction utilisées

Les méthodes de reconstruction utilisées en atguiglanaire sont les méthodes :
- ART
- SART (avec un regroupement en sous-ensembles corremmo@@X Sous-
couches détecteurs)
- MLEM

- OSEM (avec un regroupement en sous-ensembles corrempo@dix Sous-
couches détecteurs)

Les méthodes de reconstruction ART et SART ontuétisées avec un paramétre de

relaxationa = 0,2 et avec un volume reconstruit initial (est@rinitiale de I'objet) uniforme
égal a 0.

Les méthodes de reconstruction MLEM et OSEM ont wdiksées avec un volume
reconstruit initial uniforme égal a 1.

Dans tous les cas, l'arrét des reconstructiong aéatlisé sur le nombre d'’itérations. Le
schéma des méthodes de reconstruction itérativesoci# au logiciel de simulation
SINDBAD et PENELOPE-TASMANIA est présenté sur lguiie VI-115.

source étendue 3D
quelconque
(avec volume_162)

SINDBAD
analytique

source étendue 3D
uniforme
(avec volume_54)

PENELOPE

Estimée initiale de I'objet

1 - uniforme et égal & O pour ART et SART :
i P SINDBAD
1 - uniforme et égal & 1 pour MLEM etOSEM A i i
Lﬂuilﬂﬁiﬂﬂ ”f 7777777777 ! analytique Bruit photonique de TASMANIA
K détection
v
imé . Projections = Projections
Estlme? courante Matrice R jecti Ec_art Qes ojectl
de I'objet estimées projections simulées

Critére d'arrét :
-> nb d'itérations

Objet estimé
= volume reconstruit

Figure VI-115 : Schéma des méthodes de recongiruitératives utilisant les projections simulées pa
SINDBAD ou par PENELOPE-TASMANIA.

[.A.4 Evaluation de la qualité du volume reconstruit

Le volume reconstruit 3D (VR) a été évalué sous forme d’images 2D (Figure \@}11

- le volume reconstruit cumulé (VRC) : la projection du volume 3D dans le plan XY
(cumul ou sommation des coupes coronales, sur Zaxe

- lescoupestransverses (XZ), sagittales (YZ) ou coronales XY
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coupe transverse
(axe X2)

volume
reconstruit 3D

~

Sommation des
coupes coronales

%

| 174
coupe coronale
(axe XY)

q
SINNNNNNNNN
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z/[ Y
X Volume
reconstruit

Y 2
coupe sagittale l> cumulé
(axe YZ) X

Figure VI-116 : Volume reconstruit (3D), coupesigeerses, sagittales et coronales (2D),
et volume reconstruit cumulé (2D).

La qualité de ces images 2D est évaluée en terme@sidution spatiale (lorsque les
sources sont des sources ponctuelles), d'efficdeitéeconstruction, d’erreur quadratique, de
contraste, de rapport signal sur bruit et de compan relative des volumes reconstruits
cumulés, des coupes ou des profils, entre tousegdemétries étudiees.

a)La résolution spatiale

La résolution spatiale est définie sur le volumeorsstruit cumulé de la source
ponctuelle reconstruite, en estimant la largeus-damteur du profil centre.

b) L'efficacité de reconstruction

L'efficacité de reconstruction est définie par &@port entre le nombre d'événements
dans le volume reconstruit et le nombre d'événesngntulés. Elle représente la capacité de
I'algorithme a reconstruire le nombre d'événemgétserés.

c) Les erreurs quadratiques

L’erreur quadratique deprojections a été estimée entre la projection simulée (par
SINDBAD ou PENELOPE-TASMANIA) et la projection estée a chaque itération selon
I'Equation VI-47 :

simulée __ ~estimée 2
[p- R =1/ (pk P ) Equation VI-47
N®N

e

avec N2N le nombre de voxels détecteurs. Cette erreur qtigde des projections quantifie
I'écart des projections (Figure VI-115), entre tajpction simulée et la projection estimée par
la reconstruction.

L’erreur quadratique dwolume reconstruit cumulé (dans le planXY) a été estimée
entre le volume reconstruit cumulé original (coreru simulation) et le volume reconstruit
cumulé estimé a chaque itération selon 'Equatibd8/:
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Z (.I:ioriginal _ fiestiméXY )2

i Equation VI-48
V2

avec Vf le nombre de pixels objets dans le pkvi. Cette erreur quadratique du volume
reconstruit cumulé quantifie I'écart entre la seuariginale (I'objet radioactif original) et
I'objet radioactif estimé par la reconstruction.

Notons que les erreurs quadratiques du volume stwoncumulé (2D) ne peuvent étre
estimées qu’en simulation, ou les sources originatmt connues. En expérimentation, seule
I'erreur quadratique des projections peut étreutéée

d)Le contraste

En utilisant la source plane (2D) circulaire averserts circulaires, les volumes
reconstruits cumulés sont comparés aux projecpansine mesure du contraste entre l'insert
chaud et l'insert froid, selon I'expression suiva(iEquation VI-49) :

co ntraste: A insertchaud _ A
+A

insertfroid

Equation VI-49

insertchaud insertfroid

avec Ansert chaudet Ansert froig I'@ctivité dans I'insert chaud et dans l'insextift.

En utilisant la source thyroide (3D), les volumesonstruits cumulés sont comparés aux
projections par une mesure du contraste entre lieurfiomogene chaud et l'insert froid de
diameétre 13 mm, selon I'expression suivante (Equatil-50) :

contraste A milieu chaud _ A
+A

insertfroid

Equation VI-50

milieu chaud insertfroid

avec Aniieu chaud€t Ansert froig I'activité dans le milieu homogéne chaud et dansdrt froid.
e)Le rapport signal sur bruit

En utilisant la source plane (2D) circulaire aveserts circulaires et la source thyroide
(3D), les volumes reconstruits cumulés sont congpati projections par une mesure d’un
rapport signal sur bruit. Dans notre cas, ce rapgignal sur bruit est estimé dans une zone
homogene de 10 x 10 pixels (correspondant a la nmeyesur I'écart type des valeurs des
100 pixels).

Il serait plus rigoureux d’estimer ce rapport sigsar bruit en évaluant le rapport entre
l'activité moyenne calculée dans la zone homogére 1@ x 10 pixels, en considérant
plusieurs réplications, divisée par I'écart typgeenoyenne. Cependant, cette évaluation n’a
pas été réalisée car nécessite un temps de cal@utbup plus long.

f) La comparaison relative

Une comparaison relative des volumes reconstrusis réalisée entre toutes les
géométries décrites ci-dessus (dimension du caliora segmentation et pixellisation du
détecteur). Cette comparaison s’effectue sur leg@s 2D (volumes reconstruits cumulés ou
coupes) et certains profils de ces images 2D.
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I.B  Résultats avec les projections simulées par SINDBAD

L’architecture HiSens est tout d'abord évaluée alex projections simulées par
SINDBAD et avec les matrices de reconstruction udékes par SINDBAD. Les sources
utilisées sont les 3 sources définies ci-dessusy Géomeétries ont tout d’abord été étudiées,
elles sont détaillées dans le Tableau VI-36. Dautrea géométries ont ensuite été ajoutées,
elles sont détaillées dans le Tableau VI-37.

Dénomination Collimateur . Détecteur Volume .
Pas des pixels (mm)Nb de sous-couches reconstruit
colli_H25

"_H25 matching 1:1 1.5 1

* H12 colli_H12 15 1 volume_54

* H12 5doi matching 1:1 ' 5 (pas 1,5 mm)

* H12 pix4 colli_H12 075 1

* H12 pix4 5doi matching 1:2 ' 5

Tableau VI-36: Les cing premieres géométries éaslgar SINDBAD.

Dénomination Collimateur Détecteur volume
Pas des pixels (mm)Nb de sous-couches reconstruit
. . colli_H12
_H12_3dol matching 1:1 1.5 3 volume_54
* H12_ pix4_3doi colli_H12 (pas 1,5 mm)
- ) 0,75
matching 1:2

Tableau VI-37: Les deux autres géométries étugiaeSINDBAD.

[.B.1 Source ponctuelle

a) Etude des projections SINDBAD de la source ponietuel

Les projections de la source ponctuelle ont étduéea pour les cinq géométries du
Tableau VI-36. Dans ce cas présent, aucun brusspanien n’a été ajouté aux projections.

Seules les projections (*_ H25 et * H12) sont préses sur la Figure VI-117. Ces
projections permettent d’évaluer le gain en efifiga¢facteur 5,2) et la perte de résolution
spatiale (facteur 1,8) par l'utilisation du collitear *_H12 par rapport au collimateur *_H25
(Tableau VI-38).
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Projection_H25 Projection_H12
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Figure VI-117 : Les projections (en haut) et lesfis centrés associés (en bas) de la source palfectu
d'l MBq (placée a 100 mm du collimateur) pour leBimateurs * H25 et * H12.

* H25 * H12 rapport
efficacité (coups:SMBq™) 104,8 548,0 5,2
résolution spatiale (mm) 7,5 13,5 1,8

Tableau VI-38 : Efficacité et résolution spatialsgrojections avec les géométries * H25 et * H12.

Le gain en efficacité apporté par le collimateurHi2 permet de réaliser deux
comparaisons :

- une étude éemps d’acquisition équivalent(temps simulé équivalent) : le nombre de
coups dans la projection *_H12 est alors envirofoi§ plus élevé que dans la projection
* H25. Le rapport signal sur bruit dans les pragw * H12 est augmenté.

- une étude avec unombre de coups équivalent dans les projections H25 et
* H12 : le temps d’acquisition ou I'activité dedaurce doivent étre environ 5 fois plus petits
avec *_H12 qu'avec *_H25.

Dans I'étude de la source ponctuelle, les projestiont été réalisées a temps
d’acquisition (simulé) équivalent, de 6 minutes.

b) Etude du volume reconstruit de la source ponctuelle

Les reconstructions de la source ponctuelle, pegicing géométries du Tableau VI-36,
sont calculées avec les méthodes de reconstrugfith, SART, MLEM, et OSEM. Ces
meéthodes ont été arrétées apres 20 itérationstelness de calcul (obtenus sur SUN-blade-
2500, 1280MHz) des reconstructions sur une itémagant donnés dans le Tableau VI-39. Ce
temps est lié au dimensionnement du systeme, thante lorsque :

- le collimateur est a grande ouverture (*_H12), d& fa construction de la matrice R
réduite (voir chapitre V) ;

- le détecteur est discrétisé en sous-couches ;

- le nombre de pixels du détecteur est grand.
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* H25 | * H12 * H12 5doi  * H12 pix4  * H12 pix4_5doi
ART 2 83 415 386 1923
SART 23 | 87 433 400 2017
MLEM 20 ; 74 428 334 4291
OSEM 20 | 74 371 335 1696

Tableau VI-39 Temps de calcul(en secondes) des reconstructions ART, SART, MIEESEM sur une
itération pour les cing géométries simulées.

La qualité des reconstructions est évaluée pateleses d’efficacité de reconstruction
(Tableau VI-40) et de résolution spatiale (Tabl®&d4tl) sur le volume reconstruit cumulé
(VRC), et par le terme d’erreur quadratique deggotmns (Figure VI-118).

* H25 % H12 * H12 5doi  * H12_pix4  * H12_pix4_5doi
ART 0,16 ! 0,27 0,82 0,18 0,65
SART 1,18 1,09 1,14 1,12 1,15
MLEM 1,02 i 0,97 0,98 0,97 0,99
OSEM 1,02 | 0,97 0,99 0,97 1,00

Tableau VI-40 Efficacité de reconstructiondu volume reconstruit cumulé de la source ponletyslr les
guatre méthodes de reconstruction et pour lesggogétries simulées.
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Figure VI-118 :Erreur quadratique des projectionsde la source ponctuelle par les quatre méthodes de
reconstruction et pour les cinq géométries simulées
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On constate que I'efficacité de reconstruction daunéthodeART est tres faible aprés
20 itérations (Tableau VI-40) et que cette méthoaleverge trés lentement (Figure VI-118).
Notons que la vitesse de convergence de cette det#si directement reliée au parameétre
(a = 0,2 dans notre cas). La vitesse de convergemzegire accélérée en prenant une valeur
du parameétre plus grande (avec @<2). Cette étude n’a cependant pas été réalisée ici

L'utilisation d’'un détecteur segmenté en 5 souscbes (* H12 5doi) et/ou pixellisé
(*_H12_pix4) ne permet pas d’accélérer la vitesseanvergence (la pente des courbes des
erreurs quadratiques est faible et identique pawtes les géométries) mais permet
d’améliorer la convergence des reconstructionsrrdur quadratique des projections est plus
faible dans le cas de détecteur segmenté en 5cesoghes et dans le cas de détecteur
pixellisé dans les trous du collimateur. L'utilist combinée du détecteur segmenté en 5
sous-couches et du détecteur pixellisé (*_H12_bxekbi) permet d’optimiser la convergence
des reconstructions. De plus, I'efficacité de restarction est plus €levée, mais n’atteint pas
une valeur proche de 1 apres 20 itérations. llrf@Eitidvec cette méthode ART réaliser plus de
20 itérations afin d’atteindre la convergence dsté&ye.

On observe, par le calcul de I'erreur quadratiges grojections, que la vitesse de
convergence de la métho@ART est accélérée de part le regroupement en sousiblese
des voxels du détecteur, correspondant aux soudiesudétecteurs. Cette méthode SART
permet également d’améliorer la convergence desnstaictions. De plus, I'efficacité de
reconstruction de la méthode SART est plus éleueeaglle de la méthode ART, apres 20
itérations. Cependant, cette efficacité de recans8tm est supérieure a 1: l'activité de la
source est surestimée. Cette situation est obseérvéause de la contrainte de positivité
appliguée aux méthodes additives ART et SART, etqit étre satisfaite a chaque itération :
la solution recherchée est toujours positive.

Les méthodeMLEM et OSEM sont des méthodes de reconstruction beaucoup plus
rapides, l'erreur quadratique des projections cogereplus rapidement avec les itérations
(Figure VI-118). Cette convergence est égalemetélace avec un détecteur segmenté en 5
sous-couches et/ou un détecteur pixellisé dansdas du collimateur. De plus, I'efficacité de
reconstruction des méthodes MLEM et OSEM est treshe de 1.

On constate que la méthode de reconstrucliSi&EM est la méthode Iplus rapide. En
regardant plus en détail les erreurs quadratigaepbjections de la géométrie * H12 5doi
sur la Figure VI-119, on constate que 11 itérati8ART sont équivalentes a 4 itérations
MLEM et équivalentes a 1 itération OSEM. Cette d@mremarque montre que le nombre de
sous-ensembles, égal au nombre de sous-couchesusfesuches) détermine
approximativement le facteur d’accélération d’OSgM rapport & MLEM.
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Figure VI-119 : Erreur quadratique des projectidada source ponctuelle par les méthodes de recatish
SART, MLEM et OSEM et pour la géométrie * H12 5dmnulée.

L’étude de la résolution spatiale du volume recwritsttumulé est synthétisée dans
Tableau VI-41. On constate qu'apres 20 itératitmsnéthode OSEM permet de reconstruire
des images avec la meilleure résolution spatialejtéisant la discrétisation en sous-couches
et/ou la pixellisation du détecteur.

* H25 | * H12 * H12 5doi  * H12_pix4 * H12_pix4_5doi
ART 7,5 ! 19,5 16,5 16,5 13,5
SART 75 13,5 10,5 13,5 75
MLEM 45 75 75 45 45
OSEM 45 | 75 15 45 15

Tableau VI-41 Résolution spatiale(mm) du volume reconstruit cumulé par les quatéhwodes de
reconstruction simulées et pour les cing géomésirasiées.

En considérant le collimateur * H25, la résolutispatiale est identique pour les
méthodes ART et SART et pour les méthodes MLEM $EM. La localisation spatiale de la
source ponctuelle n’est donc pas améliorée paouggment des informations en une sous-
couche. En revanche, cette résolution spatialelest petite pour les méthodes MLEM et
OSEM que pour les méthodes ART et SART, traduiteupa meilleure convergence (I'erreur
guadratique des projections est plus faible).

En considérant le collimateur * H12, la résolut&patiale est meilleure en utilisant un
détecteur segmenté en 5 sous-couches ou/et piellimformation de profondeur
d’interaction dans le détecteur ou/et la pixellisabn du détecteur permet donc de
préciser la localisation spatiale de la source potuelle dans le plan XY, donc
d’améliorer la résolution spatiale des images

De plus, on remarque que :

- I'amélioration de la résolution spatiale est ob&m@wec une valeur de pas des voxels
du volume reconstruit (égale a 1,5 mm, Tableau 4jl-8upérieure aux différences de
localisation spatiale de chaque sous-couche (TaMé82).

- les méthodes SART, MLEM et OSEM utilisées sur leggetions * H25 et * H12
permettent, a elles seules (sans utilisation derdéondeur d’interaction — une seule sous-
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couche détecteur), de maintenir (pour SART) et élarer (pour MLEM et OSEM) la
résolution spatiale des images aprés reconstrugi@mrapport a celles des projections
(Tableau VI-42). Cela est d0 au processus de débainwn que la reconstruction réalise, en
connaissant la fonction de transfert du collimaf@oentenue dans la matrice R) calculée par
SINDBAD.

*_H25 * H12
_____ Projections 75 . 185
VRC_SART 7,5 13,5
VRC_MLEM 45 7,5
VRC_OSEM 4,5 7,5

Tableau VI-42 : Résolution spatiale des projectiortd25 et * H12 et des volumes reconstruits cum®N&RC)
* H25 et * H12 par les méthodes de reconstructidRE, MLEM et OSEM.

Pour la méthode de reconstruction OSEM, les volumesnstruits cumulés et les profils
centrés associés sont présentés sur la Figure &/pdRr les cing géométries simulées par
SINDBAD.

VRC_H25 VRC_H12 VRC_H12_pix4
X

(a) sans doi

7000

(b) 5 doi

000 G
7000
8000
5000
4000 o
3000 15
2000 10
1000 5

Figure VI-120 : Les volumes reconstruits (par lahmnée de reconstruction OSEM) cumulés et les grofil
centrés associés, pour les cing géométries simudees (a) un détecteur non segmenté et (b) uctdére
segmenté en 5 sous-couches.
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On remarque que la localisation de la source pefietadlans I'image * H12 est moins
précise que dans I'image *_H25, mais que la segatient du détecteur en 5 sous-couches
ou/et la pixellisation du détecteur dans les trduscollimateur permettent d’améliorer cette
localisation. La précision de la localisation destaurce ponctuelle est également évaluée par
I'erreur quadratique du volume reconstruit cumgre VI-121), qui est minimale lorsque
la géométrie est * H12 pix4_5doi.

OSEM

1250 +

1150 -

1050 -

——H25
H12
H12_5doi
—e—H12_pix4

950 -

850 -

750

650 —e—H12_pix4_5doi

erreur quadratique du VRC

550

450

350

0 5 10 15 20

nb itérations

Figure VI-121 : Erreur quadratique du volume re¢auiscumulé (VRC) de la source ponctuelle par Etmode
de reconstruction OSEM et pour les cinqg géomésiiimsilées.

La localisation de la source ponctuelle est égaterarudiée sur I'axe Z, sur les coupes
transverses centrées du volume reconstruit 3D (Eiyl-122). La distance (en mm) entre
I'entrée du collimateur et le maximum du volumeorestruit 3D est reportée dans le Tableau
VI-43. On remarque ainsi que la localisation spatselon I'axe Z est meilleure lorsque le
détecteur est segmenté en 5 sous-couches ou/disgixee maximum du volume reconstruit
3D se situe a la bonne distance (100 mm) du caidioraavec la géométrie * H12 5doi et
* H12 pix4_5doi.

L’information de profondeur d’interaction dans le détecteur ou/et la pixellisation
du détecteur permet donc de préciser la localisatiospatiale de la source ponctuelle sur
'axe Z.

* H25 | * H12 * H12 5doi * H12 pix4 * H12_pix4_5doi

Distance (mm) entre collimateur -

, _ 89 59 100 97 100
maximum du volume reconstruit !

Tableau VI-43 : Distance (mm) entre I'entrée ddig@teur et le maximum du volume reconstruit 3D par
méthode de reconstruction OSEM et pour les cingrngdédes simulées.
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VRC_H25

VRC_H12

VRC_H12_pix4

=

z

(a) sans doi

(b) 5 doi

Figure VI-122 : Les coupes transverses centréas (pl= 27) des volumes reconstruits 3D (par la oathde
reconstruction OSEM) pour les cing géométries shmsi| avec (a) un détecteur non segmenté et (bdtantdur

c) Conclusion

segmenté en 5 sous-couches.

L’étude de la source ponctuelle a permis de mouwjuerles méthodes MLEM &SEM
sont des méthodes de reconstruction beaucoupgpiges que les méthodes ART ou SART.
Elles permettent d’obtenir defficacités de reconstruction proche de hpres seulement
quelques itérations, et dedsolutions spatiales(localisation en XY)meilleures que celles

des projections.

L’information de profondeur d’interaction dans le détecteur ou/et la pixellisation

du détecteur permet de préciser la localisation spale de la source ponctuelle dans le
plan XY, donc d’améliorer la résolution spatiale des insage projection obtenue avec la
géométrie * H25 et des volumes reconstruits cumuwésenus avec les géométries
* H12 5doi et * H12 pix4_5doi par la méthode deorestruction OSEM sont comparés sur
la Figure VI-123, et les profils normalisés corm@sgants sur la Figure VI-124. La
superposition des profils se réalise sur les @ofdrmalisés, car les projections et le volume
reconstruit n'ont pas les mémes unités (respectvimombre de photons détectés et nombre
de coups émis par seconde et par stéradian).

La méthode de reconstruction OSEM, associée au déteur segmenté en 5 sous-
couches et/ou pixellisé permet d’améliorer la quak de I'image 2D.
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Projection_H25

VRC_H12_5doi

VRC_H12_pix4_5doi
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Figure VI-123 : Comparaison de la projection epdofil associé * H25 avec les VRC et les profilsagés
obtenus par la méthode de reconstruction OSEM legegéométries * H12 5doi et * H12 pix4 5doi.
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Figure VI-124 : Comparaison des profils normalidéda projection *_H25 (en noir) et des volumeorestruits
cumulés * H12 5doi (en rouge) et * H12 pix4_ 5dai kéeu).

L’information de profondeur d’interaction dans le détecteur ou/et la pixellisation
du détecteur permet également de préciser la localition spatiale de la source ponctuelle

sur I'axe Z (Figure VI-122).

Cependant, comme nous l'avons vu dans le chapitrecétte précision n’est pas

identique suivant la distance entre la source etll@nateur. Le paragraphe suivant permet de
mettre en évidence la dépendance a cette disthréteide de deux sources ponctuelles,

placées a des distances différentes de I'entr@ltimateur est alors réalisée.
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[.B.2 Deux sources ponctuelles

a) Etude des projections SINDBAD des deux sourcespelfes

Les deux sources ponctuelles sont placées respedit a 79 mm et a 119,5 mm de
I'entrée du collimateur. Les projections sont éeakipour les cinq géométries du Tableau VI-
36, avec un temps d’acquisition de 6 minutes. Selgle projections (*_H25 et * H12) sont
présentées sur la Figure VI-125. Ces projectiomnetent d’évaluer le gain en efficacité et
la perte de résolution spatiale du collimateur *2Hdar rapport au collimateur * H25
(Tableau VI-38). Sur les projections, la sourcelleés éloignée du collimateur est représentée
par la tache la moins lumineuse et la plus largecdar la résolution spatiale (largeur a mi-
hauteur du profil centré) la plus éleveée.

~

Y

Projection_H25 Projection_H12

3000 4500

2600 —| 4000
3500
3000
1800 — 2500
2000
1500
500 — 1000
500

2000 —

1000 —

-500

=500

Figure VI-125 : Les projections (en haut) et lesfiis centrés associés (en bas) des deux sourcesugdies
d’'1 MBq, placée a 79 mm (a droite des projecti@is) 119,5 mm (a gauche des projections) du cdkiura
dans un méme plan transverse, pour les géométri¢25 et * H12.

* H25 * H12

efficacité (coups.SMBq™) 101,2 555,0
résolution spatiale (mm) source ? 79 mm 4.5 9
source a 119,5 mm 9 15

Tableau VI-44 : Efficacité et résolution spatiaEsgrojections pour les géométries * H25 et * H12.
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b) Etude du volume reconstruit des deux sources pelhesu

Les volumes reconstruits cumulés des deux sourcastyelles, ainsi que les profils
associés, ont été calculés avec la méthode destegotion OSEM, arrétée apres 20 itérations
et pour les géomeétries * H25, * H12 et * H12 5deg(re VI-126).

VRC_H25 VRC_H12 VRC_H12_5doi
\r) X

Y

45 2 30
40 X 20
35

-1t

::
15
10

| I I N Y I B |
s

Figure VI-126 : Les volumes reconstruits cumuléegiprofils centrés associés, par la méthode de
reconstruction OSEM et pour les trois géométrigmilges (*_H25, * H12, * H12 5doi).

projection: volume reconstruit cumulé
* H25 | * H25 * H12 * H12_ 5doi
. . . source a 79 mm 15 | 15 4,5 4,0
résolution spatiale (MM) oy ce 3 119,5 mm 45 | 45 10,5 6,0

Tableau VI-45 : Résolution spatiale (mm) de la @ctipn *_H25 et du volume reconstruit cumulé par la
méthode de reconstruction OSEM et pour les traisrgidries simulées (*_H25, * H12, * H12 5doi).

On remarque que les résolutions spatiales (Tablé&b) des sources ponctuelles dans
le volume reconstruit cumulé dépendent toujoursaddistance au collimateur. L'utilisation
du détecteur segmenté en 5 sous-couches permetldiean légerement la résolution spatiale
pour la source placée a 79 mm du collimateur e iutement pour la source placée a
119,5 mm du collimateur. Cette observation n'es garprenante. En effet, la précision de
localisation (introduite dans le chapitre IV et aligge dans le chapitre V) dépend de la
distance entre la source et le collimateur (Fijuir&27). Ainsi, les différences de localisation
spatiale dans le plan des axes X et Y sont pludemipour une petite distance source-
collimateur.
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objet de la distribution
d'activité
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Figure VI-127 : La précision de localisation estlia I'échantillonnage des données (segmentatida su
profondeur du détecteur, dimension des pixels tetecdistance source-collimateur).

La localisation des deux sources ponctuelles eseggnt étudiée sur I'axe Z, sur les
coupes transverses centrées du volume reconsBuiFigure VI-128). La distance (en mm)
entre I'entrée du collimateur et une source porigtuge maximum) est reportée dans le
Tableau VI-46. On remarque ainsi que l'utilisatdun détecteur segmenté en 5 sous-couches
permet d’améliorer légerement la localisation spatsur 'axe Z pour la source placée a
79 mm du collimateur et plus fortement pour la seyslacée a 119,5 mm du collimateur. Le
maximum du volume reconstruit 3D se situe approkieeent a une distance du collimateur
correcte avec la géométrie *_H12_ 5doi.

* H25  * H12 * H12 5doi
Distance (mm) entre collimateur - source a « 79 mm » 59 59 77
maximum du volume reconstruit  source a « 119,5 mm » 101 59 118

Tableau VI-46 : Distance (mm) entre I'entrée duin@teur et le maximum du volume reconstruit 3Dale
source ponctuelle par la méthode de reconstru@®EM et pour les trois géométries simulées.
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VRC_H25 VRC_H12 VRC_H12_5doi

Figure VI-128 : Les coupes transverses des voluemmstruits 3D (en haut) et ces mémes coupes disas
dynamique propre pour chaque source (en bas) ;lavaéthode de reconstruction OSEM et pour les troi
géomeétries simulées (*_H25, * H12, * H12 5doi).

c¢) Conclusion

La précision apportée sur la localisation spatéhigne source ponctuelle dépend de la
distance entre la source et le collimateur (swel’'d). Cette dépendance reste problématique
en acquisition planaire, la précision spatiale a@@o par l'information de profondeur
d’interaction étant elle aussi dépendante de leamig entre la source et le collimateur. Le
choix a été fait d’étudier en acquisition planailes sources étendues planes ou de faible
épaisseur. Les sources volumiques sont uniquematgtets en acquisition tomographique.

[.B.3 Une source plane (2D) circulaire avec inserts Giiogs

a) Etude des projections SINDBAD de la source plailg (rculaire avec inserts
circulaires

Les projections ont été évaluées pour les cinq éédes du Tableau VI-36 puis les deux
géomeétries du Tableau VI-37, avec la source étenqdame (2D) circulaire avec inserts
circulaires de 10 MBq. Ces projections ont été ammgpuavec un temps environ 5 fois plus
petit pour les géométries * H12* que pour *_ H25inafl’avoir un nombre de coups
équivalent sur les projections. Ces projectionsététoruitées par un bruit poissonnien.

Les projections et les profils diagonaux * H25 * 2Hdt * H12 pix4, sont présentés sur
la Figure VI-129. L'étude des projections de larseuétendue montre que le collimateur
* H12 permet un gain en efficacité d’'un facteuriemv 5 par rapport au collimateur * H25
(Tableau VI-47), au détriment d’une perte en résmtuspatiale : les inserts chauds et froids
sur les projections sont moins bien définis. Desplas efficacités des géométries * H12 et
* H12 pix4 évaluées par SINDBAD sont identiqueNBAD ne modélise pas la physique
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de détection dans le détecteur et notamment la pafficacité occasionnée par le partage de
charges plus importante dans la géométrie *_H12}. f\bous reviendrons sur ce point lors de
I'étude avec PENELOPE et TASMANIA.

Projection_H25 Projection_H12 Projection_H12_pix4

1000
00
800
Fo0
BOO
GO0
400
200
200
100

7ol 160

g0 140
500
400
300
200

100

=100

-100 -2
v b b b b ok b b b b d 1l 1 b b b

0 50 JO gO dO 10'0 1&0 1J0 160

Figure VI-129 : Les projections (en haut) et lesfils diagonaux associés (en bas) de la source D)
circulaire avec inserts circulaires de 10 MBq (plaé@ 100 mm du collimateur) pour les géométries25,H
* H12 et* H12 pix4. Projections a nombre de coégsivalent.

De plus, la projection de la géométrie * H12 pixXdsh plus une image directement
interprétable comme les projections des géométrid@5 ou * H12. On observe sur I'image
la signature de la nature pixellisée des détect@upxels détecteurs se situent sous un trou
du collimateur) : I'image présente des régiongegiou hachurées. Il s’agit de la variation de
la transparence septale suivant la position detaséy collimateur par rapport au pixel
détecteur (Figure VI-130). Les profils associésea projections sont par conséquent striés.
Notons également que le bruit photonique dansdggtion * H12 pix4 est plus important
gue celui de la projection *_H12 car le nombre Hetpns détectés par pixel est divisé par 4.

cas i cas |

J:]
7

Figure VI-130 : Projection lorsque 1 (cas a) owds(b) pixels détecteurs se situent sous un trou du
collimateur : la variation de la transparence depgta traduit par une variation du niveau de grides pixels
voisins.
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Les projections avec le détecteur segmenté en S-cmiches (* H12 5doi et
* H12 pix4_5doi) sont présentées sur la Figure ¥1;let les profils diagonaux de chacune
des 5 sous-couches de la géométrie * H12 5doagktigure VI-132.

La répartition des photons dans les 5 sous-coudbedétecteur est donnée dans le
Tableau VI-48. Cette répartition est identique plesrgéométries * H12 et * H12 pix4 car
la simulation SINDBAD en mode analytique réalise w@tection en calculant le nombre de
photons absorbés dans I'épaisseur de détecteuror@bre est indépendant de la pixellisation
du détecteur. Cette répartition des photons dansdes-couches suit donc la loi exponentielle
d’atténuation.

250

Projection_H12_5doi| Projection_H12_pix4_5dpi

--- sous-couche 1
--- sous-couche 2
--- sous-couche 3

150 -

sous-couche 1

w00 -

50

b g

sous-couche 2

0 20 JO E!O B!() 10|0 120 140 160

Figure VI-132 : Les profils diagonaux des 5 sousetms
associés aux projections de la Figure VI-131 paur |
géométrie * H12 5doi.

sous-couche 3

* H25  * H12  * H12_ pix4

Efficacité

. . 10315 55344 554,4
(coups.8.MBq™?)

Tableau VI-47 : Efficacité pour les géométries * 5H2
* H12 et *_H12_pix4.

sous-couche 4

* H12 5doi * H12_pix4 5doi

E sous-couche 1 38,8 38,7
§ répartition  sous-couche 2 25,6 25,7
g des photons sous-couche 3 17,0 17,0
@ (%) sous-couche 4 11,2 11,2

sous-couche 5 7,4 7,4

Figure VI-131 : Les projections dans les 5 sous- 3 .
couches de la source plane (2D) circulaire avec Tableau VI-48 : Répartition des photons (%) dassle

inserts circulaires de 10 MBq pour les géométrie3PUs-couches du déjecteur pour les géometries * Sl
* H12_5doi et * H12 pix4_5doi. et”_H12_pix4_5doi.

Ainsi le nombre de photons dans la derniere soustm est faible et représente
seulement 7,5% de la totalité des photons absotizéproportion du bruit, associé a cette
sous-couche, est alors la plus élevée. Or, comms Havons vu dans le chapitre lll, les
méthodes de reconstruction présentent I'inconvérdétre instables en présence de bruit
important dans les projections. Il parait alorgiessant de travailler avec un bruit équivalent
dans toutes les sous-couches du détecteur. Poay B sous-couches doivent étre
équiprobables. La solution est donc de segmenteéétiecteur en 3 sous-couches d’épaisseur
respective de 0,8 mm, 1,2 mm et 3,0 mm.
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Les projections avec le détecteur segmenté en 3-amuches eéquiprobables
(*_ H12 3doi et * H12 pix4_3doi) sont présentées kurFigure VI-133, et les profils
diagonaux des 3 sous-couches équiprobables deotaégée * H12 3doi sur la Figure VI-
134. La répatrtition des photons dans les sous-esudh détecteur est donnée dans le Tableau
VI-49. Les 3 sous-couches équiprobables renferralems chacune approximativement 33%
des photons totalement absorbés par le détecteur.

250

Projection_H12_3doi Projection_H12_pix4_3do|

g --- sous-couche 1
200 — --- sous-couche 2
1 --- sous-couche 3

150

100

sous-couche 1

50

] 50 JO 510 EJO 10'0 150 1)0 160

sous-couche 2

Figure VI-134 : Les profils diagonaux des 3 sousetes
associés aux projections de la Figure VI-133 paur |
géométrie * H12 3doi.

sous-couche 3

* H12 3doi * H12 pix4_3doi

. " sous-couche 1 30,47 30,22
répartition des
sous-couche 2 33,34 33,45
photons (%)
sous-couche 3 36,19 36,33

Figure VI-133 : Les projections dans les 3 sous- 3 .
couches de la source plane (2D) circulaire avec 12aPleau VI-49 : Répartition des photons (%) dass3le
inserts circulaires de 10 MBq pour les géométries ~ SOus-couches du détecteur pour les géometries
* H12_3doi et * H12_pix4_3doi. * H12 3doiet* H12_ pix4_3doi.

b) Etude du volume reconstruit de la source plane (@Rulaire avec inserts
circulaires

Les reconstructions de la source étendue plane ¢2B)laire avec inserts circulaires,
ont été calculées par la méthode de reconstru@®EBM, avec les sept géométries étudiées.
Cette méthode a été arrétée apres 20 itérations.

La qualité des reconstructions est évaluée parcangaraison des volumes reconstruits
cumulés et de leurs profils diagonaux associése eéotites les géométries (Figure VI-135) et
par le terme d’efficacité de reconstruction (Tabl®&50).
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Figure VI-135 : Les volumes reconstruits cumulélegtprofils diagonaux associés de la source f2D§ circulaire
avec inserts circulaires, des sept géométries émsuhvec (a) un détecteur non segmenté, (b) entdét segmenté
en 5 sous-couches d’égale épaisseur et (c) untdétesegmenté en 3 sous-couches équiprobables.
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* H25 ¢ * H12  * H12 5doi * H12 3doi: * H12 pix4 * H1pix4 5doi * H12_pix4 3doi
Activité (MBq) 10,08 | 9,95 10,03 0,088 | 9,90 9,99 s
Efficacité de reconstructior 1,008 0,995 1,003 8,99 | 0,990 0,999 1,000

Tableau VI-50 : Efficacité de reconstruction duurok reconstruit cumulé de la source plane (2Dukine avec
inserts circulaires de 10 MBq par la méthode densttuction OSEM et pour les sept géométries siasulé

Comme attendu suite a l'étude de l'unique sourcecpmlle, les efficacités de
reconstruction de la méthode OSEM pour les sepingétes simulées par SINDBAD sont
tres proches de 1.

La comparaison des volumes reconstruits cumulédest profils diagonaux associés
(Figure VI-135) obtenus avec :

- la géométrie * H12 permet de mettre en évidence pgige amélioration de la
résolution spatiale par pixellisation du détectams les trous du collimateur ;

- la géométrie *_H12_ 5doi permet de mettre en évidante petite amélioration de la
résolution spatiale par la segmentation du détea@rlb sous-couches, et * H12 pix4_5doi
une amélioration sensible de la résolution spatjedee a la pixellisation du détecteur ;

- la géométrie * H12_3_doi ne permet pas une améiborae la résolution spatiale par
la segmentation du détecteur en 3 sous-couches*ntdi? pix4 3doi le permet grace a la
pixellisation du détecteur.

On remarque aussi que l'image 2D de la géométrid12 pix4 5doi présente un
contraste Iégérement meilleur que celle de la géwen€e H12 pix4 3doi (Tableau VI-51).
Cependant I'image 2D *_H12 pix4_5doi est plus l@eigue image 2D * H12 pix4_3doi
(rapport signal sur bruit plus faible, Tableau Mly5car les projections sont plus bruitées. Il y
a donc un compromis entre le contraste et le rappignal sur bruit des images. Ce
compromis peut étre évalué par la multiplicationcdmtraste et du rapport signal sur bruit,
dont la valeur doit étre la plus élevée possibb(@au VI-51).

Notons que les méthodes régularisées telles queMaBEP peuvent permettre de
rendre I'image 2D *_H12 pix4_5doi plus « lisse Hek n'ont cependant pas été appliquées
iC.

VRC_H12_pix4_5doi VRC_H12_pix4_3doi
contraste 0,79 0,72
RSB 8,43 16,54
contraste x RSB 6,66 11,91

Tableau VI-51 : Contraste et rapport signal suitfRSB) des volumes reconstruits cumulés * H124pbdoi
et* H12 pix4_3doi.

Afin de comprendre les différences de résoluticatiafe entre la géométrie * H12 5doi
et * H12 3doi, la reconstruction avec la géométrid12 5doi a été réalisée avec le volume
de reconstruction « volume_162 » (Tableau VI-38n®ce cas, les voxels objets reconstruits
ont un pas de 0,5 mm, du méme ordre de grandeuegutifférences de localisation spatiale
de chaque sous-couche détecteur (Tableau VI-32)s Nberchons ainsi a savoir s'il est
important que ces deux parametres soient du mérdee ate grandeur. Les volumes
reconstruits cumulés «volume 54 » et «volume>16ainsi que les profils diagonaux
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associés sont présentés sur la Figure VI-136. éeonstruction avec le volume
« volume_162 » prend beaucoup plus de temps eulcata été arrétée apres 8 itérations. On
constate que ces reconstructions sont équivaleAtesine précision sur la localisation des
sources n’est apportée par une discrétisationfplagiu volume de reconstruction, en gardant
le méme échantillonnage des voxels détecteurs. reesnstructions avec le volume
« volume_162 » ne sont donc pas utilisées.

Volume_54 Volume_162

1400

[E 140
10m 20—
w o o
g0

400 —|

Figure VI-136 : Les volumes reconstruits cumulélegtprofils diagonaux associés par la méthode de
reconstruction OSEM, apres 8 itérations, avec leme de reconstruction « volume_54 » et « volume »,6
pour la géométrie *_ H25 5doi.

c) Synthése de I'étude avec la source plane (2D) kin®iavec inserts circulaires

En réalité, pour juger de l'apport de larchiteetuHiSens, il fautcomparer la
projection obtenue avec la géométrie * H25 aumlumes reconstruits cumulésdes
géométries * H12 pix4 5doi et * H12 pix4 3doi. lamparaison des images est présentée
sur la Figure VI-137 et les profils normalisés sppsés sur la Figure VI-138. Une étude du

contraste et du rapport signal sur bruit de ceg@nast également reportée dans le Tableau
VI-52.

Ainsi la géométrie * H12 pix4_3doi permet d’avod ineilleur compromis entre une
image plus lisse (moins bruité) et équivalente grégection *_H25.
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Projection_H25

VRC_H12_pix4_5doi

VRC_H12_pix4_3doi
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Figure VI-137 : Comparaison entre la projection 25;let les volumes reconstruits cumulés * H12 hxibi et
* H12 pix4_3doi, avec les profils associés.
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Figure VI-138 : Superposition des profils normaisi& la projection *_H25 (en noir) et des volumes
reconstruits cumulés *_H12 pix4_5doi (en rouge) &t12_pix4_3doi (en bleu).

Projection_H25 VRC_H12_pix4_5doi VRC_H12_pix4_3doi
contraste 0,82 0,79 0,72
RSB 17,90 8,43 16,54
contraste x RSB 14,68 6,66 11,91

Tableau VI-52 : Contraste et rapport signal suitifRSB) de la projection *_H25 et des volumes restauits
cumulés * H12_ pix4_5doi et *_H12_ pix4_3doi.

Cettecomparaison doit étre complétée avec I'image d’'ugamma cameéra d’Anger
Pour cela, le collimateur colli H25 a été placéatdwn détecteur scintillateur Nal(TI) de
9,525 mm d’épaisseur et de résolution spatialdnsdgue de 3 mm. La comparaison se
réalise alors entre les projections * Nal _H25 e€CdZnTe_ H25 et le volume reconstruit
cumulé * H12 pix4_3doi (Figure VI-139 et Figure ¥40). Une étude du contraste et du
rapport signal sur bruit de ces images a égalegténeportée dans le Tableau VI-53.
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Ainsi la géométrie * H12 pix4_3doi permet d'avoinmeu qualité d'image quasi-
équivalente a celle de la caméra d’Anger. Notonaledgent qu’en présence de milieu
diffusant, 'image de la gamma caméra d’Anger senitgre, en terme de contraste, car la
résolution en énergie est de I'ordre de 10% pourafaéra d’Anger, contre 3% pour la caméra
HiSens.

Projection_Nal_H25 Projection_CdzZnTe_H25 VRC_H12_pix4_3doi
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Figure VI-139 : Comparaison entre la projection &lNH25, la projection *_CdZnTe_H25 et le volumeamstruit
cumulé * H12 pix4 3doi, avec les profils associés.
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1.0 — --- projection_Nal_H25
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Figure VI-140 : Superposition des profils normadisie la projection *_Nal_H25 (en noir) et *_CdZnH25 (en
rouge) et du volume reconstruit cumulé *_H12_pixdoi3en bleu).

Projection_Nal_H25 : Projection_CdZnTe_H25 VRC_H1i24p3doi
contraste 0,68 i 0,82 ; 0,72
RSB 21,80 E 17,90 E 16,54
contraste x RSB 14,82 5 14,68 5 11,01

Tableau VI-53 : Contraste et rapport signal suitfRSB) des projections * Nal_H25 et * CdZnTe HaXu
volume reconstruit cumulé *_H12 pix4_3doi.
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d) Conclusion

Avec une source plane, l'architecture HiSens permetle gagner un facteur 5 sur
I'efficacité tout en maintenant une bonne résolutino spatiale de I'image 2D, par rapport
a la gamma caméra d’Anger, grace a l'information deprofondeur d’interaction et a la
pixellisation du détecteur CdZnTe.

I.B.4 Une source thyroide (3D)

Pour évaluer les performances de Il'architectureel$Sdans une configuration plus
réaliste, unesource volumique thyroidienne, de 18 mm d’épaisseur, a été étudidtte
source a été modélisée suivant le fantbme de thgrgue nous disposons au sein du
laboratoire (voir I.A.1a).

a) Etude des projections SINDBAD de la source thyr@ad®

Les projections ont été évaluées pour les cing géwes du Tableau VI-36 et les deux
géométries du Tableau VI-37, avec la source thgr¢8D) de 10 MBq. Ces projections ont
été acquises avec un temps environ 5 fois plus petir les géométries * H12* que pour
* H25, afin d’avoir un nombre de coups équivalemt ks projections. Ces projections ont
été bruitées par un bruit poissonnien.

Les projections * H25 * H12 et * H12 pix4 sont megs sur la Figure VI-141.
L’étude des projections de la source étendue maoypiede collimateur *_ H12 permet un gain
en efficacité d’'un facteur environ 5 par rapportcaliimateur * H25 (Tableau VI-54), au
détriment d’'une perte en résolution spatiale. Liegegtions avec le détecteur segmenté en 5
sous-couches d’égale épaisseur et en 3 sous-coégbhgsobables ne sont pas présentées et
'analyse de la répartition des photons dans ces-souches n’est pas donnée car elle est
analogue a celle réalisée avec la source planedi2ilaire avec inserts circulaires.

Projection_H25 Projection_H12 Projection_H12_pix4

Figure VI-141 : Les projections de la source thgeof3D) de 10 MBq (placée a 100 mm du collimatgor
les géométries * H25, * H12 et* H12 pix4. Projens a nombre de coups équivalent.

* H25 * H12 * H12_pix4
Efficacité (coups: SMBg™) 103,9 548,7 546,1

Tableau VI-54 : Efficacité pour les géométries *5H2H12 et * H12 pix4.

175



Chapitre VI

b) Etude du volume reconstruit de la source thyroBie)(

Les reconstructions de la source étendue thyr@D¢ gnt été effectuées par la méthode
de reconstructio®SEM, avec les sept géométries étudiées. Cette méthétkearrétée aprés
20 itérations. La qualité des reconstructions esiu€e par une comparaison des volumes
reconstruits cumulés entre toutes les géométrigsig-V1-142).

* H25 * H12 * H12_pixd

(a) sans doi

(b) 5 doi

(c) 3 doi

Figure VI-142 : Les volumes reconstruits cumulésadgource thyroide (3D) avec la reconstruc@SEM, et
pour les sept géométries simulées, avec (a) uctéétenon segmenté, (b) un détecteur segmenté&enss
couches d’égale épaisseur et (c) un détecteur sggrae 3 sous-couches équiprobables.

On constate que les reconstructions (volumes réwaisscumulés) de la source thyroide
de 18 mm d’épaisseur sont bruitées et peu résatotanment avec l'insert froid de 6 mm de
diamétre et I'insert chaud de 11 mm de diametfcdédment discernables.

Une solution pour limiter le bruit sur I'image rewtruite est d’utiliser les méthodes de
régularisation. Les reconstructions de la soureadtte thyroide (3D) ont donc été effectuées
par la méthode de reconstruction régulari@&EM-MRP, avec les sept géométries étudiees.
Cette méthode régularisée a été arrétée apresraflons. La qualité des reconstructions est
évaluée par une comparaison des volumes recogstuhulés entre toutes les géométries
(Figure VI-143).
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* H12 * H12_pixd

(a) sans doi

(b) 5 doi

(c) 3 doi

Figure VI-143 : Les volumes reconstruits cumulésadsource thyroide (3D) avec la reconstrucSEM-
MRP, et pour les sept géométries simulées, avec (dtatteur non segmenté, (b) un détecteur segraprié
sous-couches d’'égale épaisseur et (c) un détesggunenté en 3 sous-couches équiprobables.

On constate que les reconstructions régularisee®HaEM-MRP (volumes reconstruits
cumulés) de la source thyroide de 18 mm d’épaissanir moins bruitées et mieux résolues
gu’'avec celles obtenues par OSEM : linsert froed&mm de diameétre et l'insert chaud de
11 mm de diameétre sont désormais mieux discernables

c) Synthése de I'étude avec la source thyroide (3D)

En réalité, pour juger de l'apport de larchiteetuHiSens, il fautcomparer la
projection obtenue avec la géométrie * H25 aumlumes reconstruits cumulésdes
géomeétries * H12 pix4_5doi et * H12 pix4_ 3doi. lamparaison des images est présentée
sur la Figure VI-144 et I'étude du contraste etrdpport signal sur bruit de ces images est
reportée dans le Tableau VI-55.

Ainsi la géométrie * H12 pix4_3doi permet d’avadr ineilleur compromis contraste -
rapport signal sur bruit par rapport a la projattioH25.
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Projection_H25 VRC_H12_pix4_5doi VRC_H12_pix4_3doi

Figure VI-144 : Comparaison entre la projection 25;1et les volumes reconstruits cumulés * H12 idbi et
* H12 pix4_3doi, avec les profils associés.

Projection_H25 ! VRC_H12_pix4_5doi ! VRC_H12_pix4_3doi
contraste 22,0 9,3 27,4
RSB 0,90 ! 0,83 ! 0,72
contraste x RSB 19,8 7,7 19,7

Tableau VI-55 : Contraste et rapport signal suitifRSB) de la projection * H25 et des volumes restauits
cumulés * H12_ pix4_5doi et * H12_ pix4_3doi.

d) Conclusion

Méme si I'étude avec la source volumique thyroideesource correspondant a un cas
réaliste) doit étre approfondie et poursuivie, Yfefumes reconstruits cumulés (2D) montre
gue l'architecture HiSens permet de gagner un fiad&esur I'efficacité tout en améliorant la
résolution spatiale de I'image 2D, grace a linfatian de profondeur d’interaction et a la
pixellisation du détecteur CdzZnTe, et par l'utiisa de la méthode de reconstruction
régularisée OSEM-MRP.

Tous ces résultats ont été obtenus intégralemersinalation SINDBAD. Comme nous
I'avons évoqué lors du chapitre V, il est désornmisessaire d’évaluer les projections avec
un logiciel de simulation autre que celui utiliséup le calcul de la matrice R (SINDBAD).
Nous allons donc étudier HiSens a 'aide du lo¢jileEENELOPE, couplé a TASMANIA.

I.C Résultats avec les projections simulées par PENEL@Pet TASMANIA

L’architecture HiSens est évaluée avec les prajastisimulées par PENELOPE-
TASMANIA, et avec les matrices calculées par SINBA es sept mémes géométries que
précédemment ont été étudiées, et rappelées daablkau VI-56.

PENELOPE, couplé a TASMANIA, permet de modéliseplysique de détection du
détecteur. Les détecteurs ainsi modeélisés, sontdéescteurs CdZnTe monolithiques
pixellisés avec :

- despas de 1,5 mmet des pixels de 1,3 mm (interpixel de 0,2 mmume tension
appliguée entre les électrodes est de 700 V ;

- despas de 0,75 mmet des pixels de 0,65 mm (interpixel de 0,1 mmyret tension
appliguée entre les électrodes est de 1000 V.
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La source utilisée est la source étendue plane (2ylaire avec inserts circulaires.
Cette source présente une activité de 10 MBq lcefiglest utilisée avec la géométrie *_H25
et de 2 MBq lorsqu’elle est utilisée avec les gémies * H12*. Le temps d’acquisition des
projections est de 6 minutes pour toutes les gamsétafin d’avoir un nombre de coups
équivalent dans toutes les projections.

Dénomination Collimateur Détecteur Volume

Pas des pixels (mm)Nb de sous-couches reconstruit

N colli_H25

_H25 matching 1:1 1.5 1

* H12 . 1

o . colli_H12

_H12_3do! matching 1:1 15 3 volume_54

* H12 5doi 5 (pas 1,5 mm)

* H12 pix4 . 1

% H12_pix4_3doi mcagglri:';iz 0,75 3

* H12_ pix4_5doi ' 5

Tableau VI-56: Les sept géométries étudiées parBRENPE-TASMANIA.

[.C.1 Etude des projections PENELOPE de la source pRiDgdirculaire avec inserts
circulaires

Les projections sont tout d’abord évaluées pour déemétries * H25, * H12, et
* H12 pix4. Elles sont présentées sur la Figurel¥53- et I'efficacité de ces géométries est
donnée dans le Tableau VI-57.

Projection_H25 Projection_H12 Projection_H12_pix4
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Figure VI-145 : Les projections (en haut) et lesfis diagonaux associés (en bas) de la source ¢gB)laire
avec inserts circulaires (placée a 100 mm du catiur) de 10 MBq pour la géométrie * H25 et de 2dviidur
les géométries * H12 et * H12 pix4. Projectionoanbre de coups équivalent.

Les projections avec le détecteur segmenté en S-cgmiches (* H12 5doi et
* H12 pix4_5doi) sont présentées sur la Figure &8;1et les profils diagonaux de chaque
sous-couche sur la Figure VI-147.
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250

Projection_H12_5doi|Projection_H12_pix4_5dq

--- sous-couche 1
--- sous-couche 2

200 — --- sous-couche 3

150 -

1w

sous-couche 1

50

] %0 JU g() B!U 10|0 140 140 160

sous-couche 2

Figure VI-147 : Les profils diagonaux des 5 sous-
couches associés aux projections de la Figure @1-14
pour la géométrie *_H12_5doi.

sous-couche 3

* H25  * H12  * H12 pix4

Efficacité

N 1 95,9 458,0 362,5
(coups.8.MBq™)

sous-couche 4

Tableau VI-57 : Efficacité pour les géométries * 5H2
* H12 et *_H12_pix4.

n
(]
E .
3 * H12 * H12_pix4
5 sous-couche 1 39,4 39,5
@ répartition sous-couche 2 26,8 24,2
des photons  sous-couche 3 18,3 17,6
(%) sous-couche 4 13,0 14,2
sous-couche 5 2,5 4,5

Figure VI-146 : Les projections dans les 5 sousshes
de la source (2D) circulaire avec inserts circekite
2 MBq pour la géométrie * H12 5doi et
* H12 pix4_5doi.

Tableau VI-58 : Répartition des photons dans les 5
sous-couches du détecteur pour la géométrie
* H12 5doiet* H12 pix4_5doi.

On constate que l'efficacité des géomeétries * HR5 &112 évaluée par PENELOPE,
couplé a TASMANIA est inférieure a celle évaluée $ENDBAD (Tableau VI-59). De plus,
la proportion du nombre de photons dans les 5 soushes (Tableau VI-58) montre que la
derniere sous-couche (proche de I'anode) renfermenambre limité d’informations par
rapport a celle simulée par SINDBAD. Les raisonsé&ié données dans le chapitre V, lors de
I'étude comparative entre SINDBAD et PENELOPE :peé€nomenes de partage de charges,
et l'utilisation d'une fenétre d’énergie a largegunoportionnelle (7%), pris en compte par
TASMANIA, diminuent I'efficacité de détection.

De plus, les efficacités des géométries * H12 &tP2 pix4 ne sont pas identiques. Le
détecteur pixellisé avec un pas plus petit dimifefficacité de détection a hauteur de 20%,
car le partage de charges est d’autant plus importzZ€me si la tension appliquée aux bornes
du détecteur a été augmentée afin de limiter auirman cet effet. Ce partage de charges
entre les anodes dégrade la résolution en énengiétecteur, et I'efficacité du détecteur.

Notons également que le partage de charges erstrpitels dépend, en plus de la
géométrie du détecteur (pas du pixel, taille depét épaisseur du pixel), de I'état de surface
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de la face anodique du détecteur CdZnTe [Gros lbAil2005]. Ce dernier parametre n’est
pas pris en compte dans les simulations.

On constate également que la derniere sous-copcbehge de I'anode) de la géométrie
* H12 pix4_5doi (4,5%) renferme un nombre de phstpius important que la géométrie
* H12 5doi (2,5%). En effet, 'amplitude du signdlun photon interagissant proche de
'anode est plus importante pour la géométrie * Hii24 5doi que la géométrie
* H12 5doi, elle est donc statistiquement supéeeaur seuil de I'électronique : les signaux
issus d’'une interaction proche de I'anode sont sipardus.

* H25 * H12 * H12_pix4
Efficacité SINDBAD (coups:AMBq™) 103,1 553,4 554,5
Efficacité¢ PENELOPE-TASMANIA (coups’sMBg™) 95,9 458,0 362,5
Perte d'efficacité (%) 7,02 17,24 34,6

Tableau VI-59 : Efficacité par SINDBAD et PENELORABRSMANIA, et évaluation de la perte d’efficacité
(%) entre les deux, pour les géométries *_H25 * 1dil2 H12 pix4.

La perte d’efficacité des géométries évaluées par PENELOPE-TASMANIA eaxd
conséguences :

- le gain en efficacitéde la géométrie * H12 pix4 par rapport a celle 25H’est plus
d’environ 5 mais autoute 4,0

- cette perte d'efficacité n'egtas modélisée par SINDBAD donc elle n'est pas prise
en compte dans la matrice R. Cela signifie quedessreconstructions d’images, nous allons
chercher a comparer des images simulées (par PERE)L&t des images estimées (a partir
de la matrice R, donc par SINDBAD) différentes. @oart important entre les images
simulées et les images estimées peut rendre inip@$siconvergence des reconstructions.

Une solution est de prendre en compte approximatwve cette perte d’efficacité
(globale et proche de I'anode) dans la matrice Re dolution plus satisfaisante serait
d’évaluer la matrice R avec le logiciel PENELOPH ASMANIA.

De plus, afin de limiter l'influence de la derniéseus-couche trés bruitée, car il y a tres
peu de photons, le détecteur est segmenté en Xsoakes équiprobables. Les projections
évaluées et les profils associés a chaque souse@ont présentés respectivement sur les
Figure VI-148 et Figure VI-149. La répartition dphotons dans chaque sous-couche est
présentée dans le Tableau VI-60 : chaque sous-eaeclierme approximativement 33% des
photons.
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Projection_H12_3doi Projection_H12_pix4_3doi
750
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Figure VI-149 : Les profils diagonaux des 3 sousetes
o associés aux projections de la Figure VI-148 paur |
2 géométrie * H12_ 3doi.
8
@ . . -
* H12 3doi  * H12_pix4_3doi
. . sous-couche 1 36,6 37,2
répartition des
sous-couche 2 32,9 29,8

photons (%) he 3 30,5 33,0
. . . sous-couche y y
Figure VI-148 : Les projections dans les 3 sous-

couches équiprobables de la source (2D) circulair o, ..
avec inserts circulaires de 2 MBg, pour les eI'ableau VI-60 : Répartition des photons dans lssu3-

e . S ; . couches équiprobables du détecteur pour les géiesiétr
géométries * H12 3doi et* H12 pix4_ 3doi. * H12. 3doi et * H12. pix4_3doi.

[.C.2 Etude du volume reconstruit de la source plane (2@ylaire avec inserts circulaires

Les reconstructions de la source étendue planed2&)laire avec inserts circulaires ont
été calculées par la méthode de reconstruction QSEdfte méthode a été arrétée apres
20 itérations. La qualité des reconstructions esiu€e par une comparaison des volumes
reconstruits cumulés et de leurs profils diagorassociés entre toutes les géométries (Figure
VI-150) et par le terme d’efficacité de reconstinict(Tableau VI-61).

VRC_H25 VRC_H12 VRC_H12_5doi VRC_H12_3doi

1800

350 30 =
1600
1400 300 300 300
1200 750 250 250
1000 5 5 200
800
150
500 150 150
400 100 100 160
204 50 50 %
i I
0w

[ R R I R o —— 0 °

Figure VI-150 : Les volumes reconstruits cumuléeefprofils diagonaux associés de la source 2D circulaire
avec inserts circulaires, pour les quatre géongsiraulées * H25, * H12 et * H12 5doi et* H12 3doi
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* H25 1 % HI2 * H12_5doi * H12_3doi
Activité (MBq) 10,05 ! 1,988 1,955 1,957
Efficacité de reconstruction 1,002 | 0,994 0,977 8,97

Tableau VI-61 : Efficacité de reconstruction duurok reconstruit de la source plane (2D) circulairec inserts
circulaires par la méthode de reconstruction OSEpbar les quatre géométries simulées par PENELOPE.

Pour les quatre géométries simulées, les effiaai reconstruction de la méthode
OSEM sont trés proches de 1. L'adaptation approtmade la matrice R pour pallier le
manque d’efficacité du détecteur par PENELOPE-TASWKR est donc acceptable.

On constate que ces volumes reconstruits cumuldd et * H12 5doi sont meilleurs
lorsque les projections sont simulées par PENEL@BE par SINDBAD. En effet, les
projections simulées par PENELOPE sont mieux ré&sofue celles simulées par SINDBAD
(Figure VI-129 et Figure VI-145), ce qui se tramisdirectement sur les images reconstruites.

De plus, on remarque que la géométrie * H12 5déieofine meilleure résolution
spatiale que la géomeétrie * H12 3doi. Cependantae 2D * H12 5doi est plus bruitée
gue I'image 2D * H12 3doi (Tableau VI-62), car f@ejections sont plus bruitées.

VRC_H12_5doi VRC_H12_3doi
RSB 8,32 10,8

Tableau VI-62 : Rapport signal sur bruit (RSB) dane zone de 10 x 10 pixels du disque uniforme.

Cependant, la segmentation du détecteur en 3 smches équiprobables n’'est pas
suffisante pour obtenir une qualité d'image idemtiga la géométrie * H25. Suite aux
résultats issus intégralement de SINDBAD, on gwalteit & ce que la géométrie
* H12 pix4_3doi permette d’obtenir un volume redom$ cumulé équivalent a celui de
* H25. Malheureusement, la reconstruction avec kongetrie * H12 pix4_3doi ne
fonctionne pas. Le volume reconstruit cumulé est image floue et ininterprétable. Les
différences entre les projections simulées par 8AD (Figure VI-129) et par PENELOPE
(Figure VI-145) sont accrues avec la pixellisatthndétecteur dans les trous du collimateur.
Par conséquent, lors des reconstructions, I'imamgealée par PENELOPE et I'image estimée
par SINDBAD sont trés différentes, rendant impdssié convergence du volume reconstruit.
Il est nécessaire a ce niveau de calculer la neaRtia I'aide de PENELOPE et TASMANIA,
afin de modéliser de maniére réaliste la géométititl2 pix4 3doi. Cette simulation n’a pas
éte réalisée par manque de temps.

La comparaison de lprojection obtenue avec la géométrie H25 et du volume
reconstruit cumulé obtenue avec la géométrieH12 3doi est présentée sur la Figure VI-
151 et les profils normalisés superposés sur lairBig/l-152. On constate donc que
linformation de profondeur d’interaction dans |étecteur avec la géométrie * H12_ 3doi,
n'est pas suffisante pour obtenir une image éqgentala la projection *_H25.
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Figure VI-151 : Comparaison entre la projection 253t le volume reconstruit cumulé*_H12_3doi, alescprofils

associés.

--- Projection_H25
---VRC_H12_3doi

Figure VI-152 : Superposition des profils normaisi& la projection *_H25 (en noir) et du volumeamstruit
cumulé * H12 3doi (en rouge).

[.C.3 Conclusion

Avec PENELOPE et TASMANIA, nous avons montré que Brchitecture HiSens
(*_H12 3doi) permet de gagner un facteur 5 sur I'dicacité avec une résolution spatiale
de limage 2D presque équivalente a l'architecturetype Anger (* H25) grace a
linformation de profondeur d’interaction dans le détecteur.

Pour poursuivre cette étude, il serait intéressatiétudier la géométrie
* H12_ pix4_3doi. Pour cela, il serait nécessairecdieuler la matrice R par PENELOPE.
Cette géométrie devrait permettre d'améliorer Isohdtion spatiale des images, et
probablement d’obtenir une image 2D équivalente woeilleure que Il'architecture type
Anger (*_H25). De plus, I'étude de HiSens avec PERNEBE et TASMANIA doit étre
poursuivie avec une source plus réaliste, par elengns un premier temps avec la source
volumique thyroidienne.
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I Etude de HiSens en acquisition tomographigue

II.LA Description des parameétres des simulations

L’architecture HiSens en acquisition tomographiguété évaluée avec les projections
simulées par SINDBAD et avec les matrices calcupssSINDBAD. La source utilisée est
un fantéme 3D. Il s’agit un cylindre de 70 mm dardétre et de 64,5 mm de hauteur, avec
guatre inserts froids sphériques, trois de 15 mndidenetre et un de 20 mm de diametre
(Figure VI-153 et Figure VI-154). Le centre du fame est placé a 100 mm de I'entrée du
collimateur. Cette source possede une activitéetata 10 MBq, avec une activité nulle dans
les inserts froids.

Dans cette acquisition tomographique, le détectftectue une rotation autour de
I'objet, selon I'axe Y : 60 rotations sur 360° soéalisées, soit une tous les 6°. Les rotations
de l'objet sont effectuées par la méthode «invarsgpping » avec une interpolation

bilinéaire.
Y =

64.5 mn

Figure VI-153 : Le fantéme 3D pour étudier I'ar@uture HiSens en acquisition tomographique.
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Plan z=17 N Plan z=35
%

coupes coronales (XY)

]
[+

Plan X=17 Plan X=35

coupes sagittales (YZ)

-
o |

Plan Y=17 x Plan Y=35

coupes transverses (XZ)

Figure VI-154 : Fantdme 3D en coupes coronalesttabes et transverses dans les plans 17 et 35.

Les sept mémes géométries qu’en acquisition planait été étudiées, elles sont
rappelées dans le Tableau VI-63. Pour ces géommétas projections ont été évaluées par
SINDBAD avec le fantome de 10 MBq, et avec un temijggquisition environ 5 fois plus
petit pour les géométries * H12 que pour * H25n aflavoir un nombre de coups équivalent
sur les projections. Ces projections ont été besifgar un bruit poissonnien.

Dénomination Collimateur Détecteur Volume
Pas des pixels (mm)Nb de sous-couches reconstruit
N colli_H25
_H25 matching 1:1 1.5 1
* H12 , 1
* H12_5doi m‘;‘;!'h—l':li L 15 5 volume_54
* H12_3doi 9~ 3 (pas 1,5 mm)
* H12 pix4 : 1
* H12_pix4_5doi m(;(?[:llh_l:éiZ 0,75 5
] 3

* H12 pix4_3doi

Tableau VI-63: Les sept géométries étudiées pabDBWD, en acquisition tomographique.

II.B Résultats avec les projections simulées par SINDBAD

Les reconstructions du fantdme ont été réaliséeslgpanéthode de reconstruction
OSEM. Cette méthode a été arrétée aprées 5 itératiamgn@de tomographique, les sous-
ensembles peuvent étre choisis de différentes $afamir chapitre 1V). Dans notre cas, un
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sous-ensemble correspond a une projection (image¢ @Menue a une profondeur
d’interaction et a un angle de vue. L'ordre de pars des sous-ensembles a été réalisé sur la
profondeur puis sur les angles de vue succesifgant ainsi le nombre de rotation, donc le
nombre d’interpolation dans le volume reconstriig@ué par la méthode de rotation.

La qualité des reconstructions est tout d’aborduée par le terme d’efficacité de
reconstruction (Tableau VI-64). On constate queeféisacités de reconstruction pour toutes
les géométries simulées sont proches de 1.

* H25 | * H12 * H12 5doi * H12 3doii * H12 pix4 * H1pix4 5doi * H12_ pix4_3doi

Efficacité de reconstruction 1,000 0,998 1,002 0,99 ! 0,999 0,997 1,001

Tableau VI-64 : Efficacité de reconstruction duwrok reconstruit cumulé du fantdéme de 10 MBq par la
méthode de reconstruction OSEM et pour les seph§es simulées par SINDBAD.

La qualité des reconstructions est ensuite évglaéeine étude comparative sur les sept
géomeétries :

- comparaison des coupesronaleset de certains profils associés dans les plandZ =
et Z = 35 (Figure VI-155, Figure VI-156, et Figwe157) ;

- comparaison des coupémnsverseset de certains profils associés dans les plans
Y =17 etY = 35 (Figure VI-160, et Figure VI-161).

La superposition des différents profils, des coupmenales et transverses, est présentée
sur les Figure VI-158 et Figure VI-162, permettdatmettre en évidence le gain en résolution
spatiale de la profondeur d’'interaction et/ou deileellisation du détecteur (pour des raisons
de clarté les profils de la géométrie * H12_ pix4oidtk sont pas présentés). Enfin, les profils
des coupes coronales et transverses des geométiib et * H12 pix4_5doi sont
superposés au profil du fantdme original, sur legufe VI-159 et Figure VI-163
respectivement.
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Les coupes coronales

* H12 pix4

(a) sans doi

(b) 5 doi

(c) 3 doi

Figure VI-155 : Les coupesoronalesdans le plaiZz = 17 et les profilsverticaux associés du volume reconstruit
pour les sept géométries simulées, avec (a) uctdérenon segmenté, (b) un détecteur segmentéeunsscouches
d’égale épaisseur et (c) un détecteur segmentésens3couches équiprobables.
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Figure VI-156 : Les coupesoronalesdans le plaiz = 35 et les profilsverticaux associés du volume reconstruit
pour les sept géomeétries simulées, avec (a) uctdérenon segmenté, (b) un détecteur segmentéeunsscouches
d’égale épaisseur et (c) un détecteur segmentésens3couches équiprobables.
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* H12_pix4

(a) sans doi

(b) 5 doi

(c) 3 doi

Figure VI-157 : Les coupesronalesdans le plaiZ = 35 et les profilsddiagonauxassociés du volume
reconstruit pour les sept géométries simulées, @jaan détecteur non segmenté, (b) un détectgunesgté en
5 sous-couches d’égale épaisseur et (c) un détesggmenté en 3 sous-couches équiprobables.

190



Chapitre VI

12

10

en noir : *_H25
enrouge : *_H12

en bleu: *_H12_pix4

12

10 —

Figure VI-158 : Superposition des profils verticgaxgauche) et diagonaux (a droite) des coopesnalesdans
les plans Z=17 (en haut) et Z=35 (en bas) du voltenenstruit pour les cing géométries simulées.

en noir : source originale
enrouge : *_H25
en bleu:* H12 pix4 5doi

Figure VI-159 : Superposition des profils verticgaxgauche) et diagonaux (a droite) des coopesnalesdans
les plans Z=17 (en haut) et Z=35 (en bas) de lecsarriginale et du volume reconstruit pour lesrgéwies
* H25 et *_H12_ pix4_5doi.
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Les coupes transverses

* H12

* H12_pix4

(a) sans doi

e A I T

(b) 5 doi

12

10

10

(c) 3 doi

R I T I ]

12

10

Figure VI-160 : Les coupésansversesdans le plary = 17 et les profils associés du volume reconstruit pesir
sept géométries simulées, avec (a) un détecteusegmenté, (b) un détecteur segmenté en 5 soubkaend®Egale

épaisseur et (c) un détecteur segmenté en 3 sogsedéquiprobables.
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* H12

* H12_pix4

(a) sans doi

(b) 5 doi

(c) 3 doi

11
10

Figure VI-161 : Les coupésansversesdans le plary = 35 et les profils associés du volume reconstruit pesir
sept géométries simulées, avec (a) un détecteusegmenté, (b) un détecteur segmenté en 5 soubkend®@gale

épaisseur et (c) un détecteur segmenté en 3 sogsedéquiprobables.
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12 12

10

en noir: *_H25 enrouge:* H12 enbleu:* H12 pix4

Figure VI-162 : Superposition des profils des catpensversesdans les plans Y=17 (a gauche) et Y=35 (a
droite) du volume reconstruit pour les cing géoimétsimulées.
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en noir : source originale
en rouge : *_H25
enbleu:* H12 pix4_5doi

Figure VI-163 : Superposition des profils des catpgnsversesdans les plans Y=17 (a gauche) et Y=35 (a
droite) de la source originale et du volume reaaiitspour les géométries * H25 et * H12 pix4_5doi.

On remarque que la géométrie * H12 pix4 5doi offree résolution spatiale
légerement meilleure que la géométrie * H12 pix#i3dour une qualité dimage
sensiblement identique. C’est la raison pour ldguel superposition des différents profils,
n'a pas été réalisée dans la géométrie * H12 pildi. 3

L’étude comparative des coupes coronales et trassyalu fantdme reconstruit montre
gue la discrétisation du détecteur en 5 ou 3 soushes et/ou la pixellisation du détecteur (4
pixels par trou) permettent d’améliorer la locdiisa des sources radioactives dans le
fantdme 3D, et notamment avec une association dag.d.a localisation spatiale sur la
profondeur de la source est connue grace a l'atidia de I'acquisition tomographique.

En conclusion, en acquisition tomographique, l'infomation de profondeur
d’interaction dans le détecteur et la pixellisationdu détecteur permettent d’utiliser un
collimateur de plus grande ouverture angulaire (*_H2) afin d’avoir un gain sur
I'efficacité (ici un facteur environ 5) tout en mantenant la résolution spatiale de I'image

Cette étude de HiSens en mode tomographique deipéursuivie, avec une méthode de
rotation plus fine (comme par exemple la méthodeserse mapping » avec une interpolation
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spline) et en définissant les sous ensembles sumphefondeurs d’interaction et sur les
différents angles de vue.

1l Discussion et perspectives

L'objectif dans ce chapitre a été d'évaluer le gam efficacité et en résolution de
'architecture HiSens, par rapport a une architectédquivalente a une gamma caméra
d’Anger. L'étude a donc consisté a étudier I'appde I'information de profondeur
d’interaction dans le détecteur ou/et la pixellmatdu détecteur associé a un collimateur de
plus grande ouverture angulaire. Nous avons toalbbalfd cherché a étudier I'architecture
HiSens en acquisition planaire puis en acquisiiomographique, a l'aide du logiciel
SINDBAD pour évaluer les projections et les masiéedes reconstructions. La méthode de
reconstruction la plus adaptée pour évaluer Hi®shta méthode de reconstruction OSEM.

En acquisition planaire, nous avons montré avec une source ponctuelle que
I'information de profondeur d’interaction dans létecteur (discrétisation en 5 sous-couches)
ou/et la pixellisation du détecteur (4 pixels pautdu collimateur) permettait de préciser la
localisation spatiale dans le plan XY et sur '&alonc d’améliorer la résolution spatiale des
images.

Avec une source étendue plane, nous avons confiued’information de profondeur
d’interaction dans le détecteur (discrétisation ®nsous-couches ou 3 sous-couches
équiprobables) ou/et la pixellisation du détec{dupixels par trou du collimateur) améliorent
la résolution spatiale des images, et notammessd@ation des deux. La qualité des images
est cependant reliée a la discrétisation du dete¢tembre et épaisseur des sous-couches).
En effet, un bruit important dans les sous-couclmetamment dans les dernieres sous-
couches d’une discrétisation en 5 sous-couchesadéda qualité des images 2D : elles sont
plus bruitées. La discrétisation du détecteur sauk-couches équiprobables est plus adaptée.

L’architecture HiSens a également été étudiée amecsource plus réaliste, une source
volumique thyroidienne. Nous avons ainsi montré lguehitecture HiSens permet de gagner
un facteur 5 sur l'efficacité tout en améliorantrésolution spatiale de I'image 2D, grace a
'information de profondeur d’interaction et a l&gllisation du détecteur CdZnTe, et par
I'utilisation de la méthode de reconstruction régisée OSEM-MRP. Une analyse plus
approfondie de la qualité des images obtenues ceptndant a faire.

L'étude de l'architecture a ensuite été réaliséecae logiciel PENELOPE, couplé a
TASMANIA. Le logiciel PENELOPE présente I'avantage pouvoir modéliser I'ensemble
des interactions des photons dans le détecteur,cglaul Monte Carlo, et le logiciel
TASMANIA de pouvoir créer le spectre bi-paraméteget ainsi de connaitre le nombre de
photons ayant interagi dans chaque sous-coucheéthctdur de maniere réaliste. Par ces
logiciels, nous avons montré que la discrétisatiorétecteur est imposeée par la physique de
détection des photons interagissant proche de d&anba discrétisation du détecteur en 3
sous-couches équiprobables est plus réaliste gussus-couches, et permet de disposer d’'un
nombre de photons, donc d’un bruit, équivalent dauoges les sous-couches. Nous avons
ainsi confirmé avec la source étendue plane, dofiimation de profondeur d’interaction
dans le détecteur (discrétisation 3 sous-couchgprédpables) améliore la résolution spatiale
des images. Malheureusement, I'étude de I'apporadeixellisation du détecteur dans les
trous du collimateur n’a pas été concluante. Eeteliés projections simulées par PENELOPE
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et TASMANIA (pour le calcul des projections) et @ANDBAD (pour le calcul des matrices
R) présente des différences trop importantes panmettre une convergence de la
reconstruction. Il serait intéressant de poursuivette étude avec une modélisation du
systeme plus réaliste pour le calcul de la matRc€elle-ci pourrait dans un premier temps
étre réalisée avec le logiciel PENELOPE.

Nous avons également montré les performances ahifacture HiSens, eacquisition
tomographique. Avec un fantdme 3D, l'information de profondeumteraction dans le
détecteur (discrétisation en 5 sous-couches) da/pixellisation du détecteur (4 pixels par
trou du collimateur) a permis de préciser la I&alon spatiale des sources dans le fantdme
3D, donc d’améliorer la résolution spatiale. Cétigde devra étre poursuivie avec un logiciel
permettant de modéliser de maniére réaliste laigphgsde détection des photons dans le
détecteur, tel que le logiciel PENELOPE. Un calbellla matrice R plus représentatif devrait
probablement permettre d'observer une améliorason les images reconstruites par
I'information de profondeur d’interaction dans lételcteur et par la pixellisation du détecteur.
La méthode de rotation de I'objet doit étre égalehahoisie afin qu’elle n’introduise pas ou
tres peu de flou.

Enfin, I'architecture HiSens a seulement été évalaéec les dimensionnements définis
ci-dessus. Il serait intéressant de réaliser undeéparamétrique sur le dimensionnement de
I'architecture :

- dimension du détecteur : taille des pixels (pasogd de pixel), nombre et épaisseurs
des sous-couches ;

- dimension du collimateur : taille des trous, hautbucollimateur ;

- dimension du volume reconstruit : taille des voxels

Cette étude paramétrique pourrait mettre en évalemcdimensionnement de HiSens
pour lequel linformation de profondeur d'interamti et la pixellisation du détecteur
optimisent la qualité des images, avec des méthaldegeconstruction sans ou avec
régularisation.

De plus, I'évaluation de HiSens avec des sources mprésentatives de la réalité doit
étre réalisée. L'étude avec la source thyroidiedoieétre approfondie et poursuivie. Il serait
également intéressant de réaliser une étude detal@t#é, avec de petites sources chaudes
(diametre inférieur a 10 mm) dans un milieu tiedén d'évaluer lintérét d’HiSens en
'oncologie, pour la détection de tumeurs ou mésest au niveau des os ou de repérer les
ganglions sentinelles lors d’'un cancer du seingx@mple. Il serait également intéressant de
réaliser une étude de HiSens pour I'imagerie cgtgia avec des sources froides dans un
milieu chaud.

Enfin, une étape de validation expérimentale delidecture HiSens doit étre réalisée
au laboratoire. Les premiers résultats expérimantsant présentés dans le paragraphe
suivant.

IV Les premiers résultats expérimentaux

Nous présentons les premiers résultats expérimemawacquisition planaire, obtenus a
l'aide de la gamma caméraMvinigami », qui est en cours de développement au labogatoir
(Figure VI-164). Les premieres expériences ont rédlisées avec un détecteur et un
collimateur disponibles, et dont les dimensionnasee correspondent pas a ceux définis en
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simulation. Elles ne permettent donc pas de valldpport de I'architecture Hisens, en terme
d’efficacité et de résolution spatiale, mais de tremque les acquisitions expérimentales et
les traitements des données sont fonctionnels yroaivalidation ultérieure de HiSens.

Figure VI-164 : Photo de la gamma caméra Minigami.

IV.A Description des géométries

La source utilisée est la source thyroidienné’@o, décrite dans le chapitre IV. Cette
source est placée a 100 mm du collimateur et pesseel activité totale d&4,2 MBq le jour
de I'expérience.

Le détecteur utilisé est un détecteur monolithiquiellisé CdznTe, de taille de
10 x 10 x 5 mm, avec un pas de pixel de 2,5 mm et une tailleixiel de 2,0 mm. La surface
totale de détection est de 100 x 100Tnmorrespondant & une juxtaposition de 40 x 40
positions du détecteur. Ce détecteur de 5 mm dépar a été utilisé soit non segmenté
(*_HA45), soit segmenté en 5 sous-couches d'égadessgur (*_H45 5doi), soit en 3 sous-
couches équiprobables (*_H45_ 3doi).

Le collimateur utilisé est un collimateur a trowsalleles carrés en tungstene, équivalent
a un collimateur type LEHR. Le pas de ces trousdes®,5 mm, I'épaisseur septale est de
0,15 mm et la hauteur septale est de 45 nwolli(H45). Il s’agit d'un collimateur
matching 1:1.

Le volume reconstruit est de dimension 100 x 100& mn¥. Ce volume a été discrétisé
en 80 x 80 x 80 voxels, donc avec une taille deebde 1,25 x 1,25 x 1,25 mim

IV.B Les projections par Minigami

Les projections de la géométrie *_H45 ont été almeravec un temps d’acquisition de
36 minutes. L’efficacité expérimentale de cettergéuie est de 95 coups.MBq™, contre
117 coupsS.MBq™ par simulation SINDBAD. Cette perte d’efficacitépérimentale prend
en compte la perte et le partage de charges eesreariodes du détecteur, et la perte
d’'information par la fenétre d’acceptation de langé%.

Les projections des géométries * H45, * H45 5ddi e85 3doi sont présentées
respectivement sur la Figure VI-165, Figure IV-1&6Figure VI-167. La répartition des
photons dans les sous-couches est donnée danklé&aldd/1-65, et comparée a celle obtenue
par simulation SINDBAD.
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Figure VI-165 : Projection de la source
thyroidienne pour la géométrie * H45.

sous-couche 1

sous-couche 2

sous-couche 3

Figure VI-167: Projections de la source
thyroidienne pour la géométrie *_H45_3doi.

sous-couche 1

sous-couche 4 sous-couche 3 sous-couche 2

sous-couche 5

Projections normalisées

Figure 1V-166: Projections de la source thyroidiepour la
géométrie *_H45_ 5doi.

SINDBAD EXPERIMENTAL SINDBAD EXPERIMENTAL
* H45_5doi * H45_3doi
sous-couche 1 38,4 37,1 32,0 34,3
; " sous-couche 2 25,7 30,2 32,2 32,1
répartition des
sous-couche 3 17,0 17,0 35,8 33,6
photons (%)
sous-couche 4 11,4 10,4 - -
sous-couche 5 75 53 - -

Tableau VI-65 : Répartition des photons (%) dasstaus-couches du détecteur pour les géométries

* H45_5doi et *_H45_3doi.
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Nous pouvons expérimentalement extraire des imagedifférentes profondeurs
d’interaction dans le détecteur. La répartition de#®tons dans les sous-couches est
approximativement équivalente a celle donnée pgdbDS8IAD.

IV.C Les images reconstruites

Les projections expérimentales (*H45, * H45 5doi *tH45 3doi) sont ensuite
reconstruites avec la méthode OSEM, arrétée apréérations pour la géomeétrie * H45 et 4
itérations pour les géométries * H45 5doi et * H3d&oi (arrét plus précoce des itérations
pour avoir des images moins bruitées). Les voluraesnstruits cumulés de ces géométries
sont présentés sur la Figure VI-168.

VRC_H45 20 itérations VRC_HA45_5doi 4 jtérations VRC_H45_3doi 4 itérationg

Figure VI-168 : Les volumes reconstruits cumuléR Q) obtenus pour les géométries * H45, * H45 5doi e
* H45_3doi.

Les projections expérimentales a différentes pradéoins d’interaction dans le détecteur
peuvent donc étre reconstruites par la méthode Q%HMide du logiciel SINDBAD. Mais,
comme attendu avec la géométrie de ce collimataufaible ouverture angulaire, type
LEHR), I'information de la profondeur d’interactioriapporte aucun gain sur la qualité des
'images en terme de résolution spatiale.

IV.D Conclusion

Ces premieres expériences ont permis de montrérégait possible expérimentalement
d’évaluer [l'architecture HiSens dans notre labarato Ces expériences seront donc
poursuivies ultérieurement, avec un collimateurai@e ouverture angulaire et un pas des
pixels détecteurs plus petit. Leurs dimensionsm@gheront de celles définies en simulation,
c'est-a-dire deux détecteurs monolithiques piégli€dZnTe avec un pas de pixel de 1,6 mm
pour l'un et de 0,8 mm pour l'autre, et deux collieurs a trous paralleles carrés en
tungstene, avec un pas de trous de 1,6 mm, unssépaiseptale de 0,15 mm et une hauteur
septale de 29 mm (type LEHR) pour 'un et 13,5 niypd HiSens) pour l'autre.
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Ce travail de these a porté sur I'étude de nouvelehitectures de gamma caméra, a
base de détecteurs semi-conducteurs. La nouvelldtesture proposée, baptiséiSens
(pour High Sengtivity) est constituée d’'un collimateur a trousraiéeles a grande ouverture
angulaire et d'un détecteur disposant de la pradandd’interaction des photons. Cette
architecture a pour but d’augmenter I'efficacité ldegamma caméra tout en maintenant la
résolution spatiale du systeme.

Les détecteurs semi-conducteurs appartenant anififalu tellurure de cadmium (CdTe
ou CdzZnTe) sont de bons candidats pour les appliagamma et notamment les détecteurs
monolithiques pixellisés : ils fonctionnent a temgiére ambiante, possedent une résolution
en énergie de l'ordre de 3% (se traduisant paramdwontraste sur I'image détecteur), une
efficacité de détection de 85% a 122 keV, avec érealeur de 5 mm d’épaisseur (valeur
sensiblement équivalente & 140 keV) et un tauxoteptage de I'ordre de 50000 cpssar
voie électronique. lls permettent d’atteindre uoare résolution spatiale intrinseque (égale
au pas des pixels) et de réaliser une grande suidac détection par juxtaposition de
détecteurs monolithiques pixellisés, avec un encembnt limité. De plus, ils disposent de
information sur la profondeur d’interaction delsgtons dans le détecteur.

Le collimateur a trous paralléles présente I'avgatde disposer d’'un large champ de vue
avec une résolution spatiale et une efficacité rggme sur tout le champ de vue, grace a
'absence de facteur de grandissement. De plus, @/¢ype de collimateur, I'acquisition des
images se fait sans mouvement de la téte de d#ieetutre que le mouvement de rotation
autour du patient en acquisition tomographique.cheix de la forme des trous se porte
naturellement vers les trous de forme carrée, peisgptte géométrie est adaptée pour une
association aux détecteurs monolithiques pixelli3@éanTe.

Pour augmenter [l'efficacité de la caméra, une gwoiutest d’agrandir I'ouverture
angulaire du collimateur a trous paralléles afimcdepter un nombre de photons plus
important sur le détecteur (possible grace au fartx de comptage des détecteurs
monolithiques pixellisés CdznTe). Cet agrandissdnden I'ouverture angulaire peut étre
réalisé par undiminution de la hauteur septale Bien entendu, cette ouverture angulaire a
une conséquence dramatique sur la résolution #patiasysteme : elle se détériore. Pour
pouvoir maintenir une bonne résolution spatiale sistéme, le principe est d'utiliser
linformation de profondeur d’interaction du photon dans le détecteur monolithique
pixellisé CdznTe. Cette information de la profondallinteraction du photon dans le
détecteur permet d’obtenir une meilleure précisan la localisation spatiale des sources,
donc une meilleure résolution spatiale.

Pour pouvoir utiliser correctement cette informatgur la profondeur d’interaction, il a
été nécessaire de connaitre la précision de larmdsucette profondeur d’interaction. Un des
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premiers objectifs a donc été de I'évaluer. Cetuation a été réalisée psimulation puis
expérimentalement sur un banc test au laboratoire. Cette profondbimteraction a été
mesurée avec le signal anode ou cathode du détebleus avons ainsi montré qu’il était
possible de connaitre la profondeur d’interactiomndohoton dans le détecteur avec une
précision millimétrique.

La connaissance de la profondeur d’interaction dphoton dans le détecteur permet
ainsi de segmenter ou discrétiser virtuellememtéicteur en sous-couches, selon I'axe Z de
la profondeur. Par exemple, le détecteur a été segnen 5 sous-couches d’égale épaisseur,
puis en 3 sous-couches équiprobables. Cette dsatiéh du détecteur en différentes sous-
couches doit étre associée a des méthodes de trembios d'images. En effet, chaque sous-
couche du détecteur est considérée comme une inlagst désormais nécessaire de
combiner ces images obtenues a différentes protmedau moyen de méthodes de
reconstruction. Celles-ci sont utilisées en actjaisi planaire (un angle de vue) et en
acquisition tomographique (plusieurs angles de .v&s) acquisition planaire, le nombre
d’'images est égal au nombre de sous-couches détgos en acquisition tomographique, au
nombre de sous-couches détecteurs multiplié pawokebre d’angles de vue. La méthode
itérative retenue est la méthode statistique OSE®rddred Subsets Expectation
Maximisation). Cette méthode a été adaptée a Itmatare HiSens, pour prendre en compte
les acquisitions a différentes profondeurs d’'intéoa. La méthode OSEM offre une grande
vitesse de convergence et la meilleure convergeves, une efficacité de reconstruction trés
proche de 1. Cette méthode peut également étrdarigie, par exemple en utilisant la
méthode OSEM-MRP (Median Root Prior).

Nous avons tout d'abord cherché a étudier l'archite HiSens enacquisition
planaire, a I'aide du logiciel SINDBAD. Ce logiciel, inii@ment développé pour imagerie X,
c'est-a-dire pour un mode transmission, a été adpptir I'imagerie gamma, en mode
émission analytique. Il permet alors de décrirgédamétrie de 'architecture et d’évaluer les
projections et les matrices (modélisant la géomélu systéme), nécessaires aux méthodes de
reconstruction. Grace a ces simulations, nous atoumsdabord montré avec une source
ponctuelle que I'information de profondeur d’intetian dans le détecteur (discrétisation en 5
sous-couches) et la pixellisation du détecteur dessrous du collimateur a grande ouverture
angulaire (4 pixels par trou) permettent de préclaelocalisation spatiale de la source
ponctuelle dans le plan XY, donc d’améliorer laolg8on spatiale des images, mais
également de préciser la localisation spatialeaswurce ponctuelle sur I'axe Z.

Nous avons ensuite évalué HiSens avec une soumree mtendue et unsource
volumique thyroidienne, a l'aide de SINDBAD en mode émission analytiq@Gace a
linformation de profondeur d’interaction dans le détecteur et la pixellisation du
détecteur dans les trous du collimateur a grande aerture angulaire, nous avons pu
gagner un facteur 5 sur I'efficacité tout en maintaant une bonne résolution spatiale de
limage 2D, dans le plan XY, par rapport a une gamra caméra d’Anger. La
guantification des images doit cependant étre piieset approfondie.

Cette évaluation a été poursuivie avec le logieENELOPE, couplé a TASMANIA. Le
logiciel PENELOPE présente I'avantage de pouvoidéliser 'ensemble des interactions des
photons dans le détecteur, par calcul Monte Catltg logiciel TASMANIA de pouvoir créer
les spectres bi-paramétriques. Nous pouvons aingiopnaitre le nombre de photons ayant
interagi dans chaque sous-couche du détecteur demglus réaliste. Ces logiciels ont
permis de montrer que la discrétisation du déteastiimposée par la physique de détection
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des photons interagissant proche de I'anode. Lladtisation du détecteur en 3 sous-couches
équiprobables est plus adaptée qu’une discrétisatiob sous-couches d'égale épaisseur, car
elle permet de disposer d’'un nombre de photons; dam bruit, équivalent dans toutes les
sous-couches. Nous avons ensuite confirmé aveoul@es étendue plane, que l'information
de profondeur d’'interaction dans le détecteur (diszation en 3 sous-couches équiprobables)
ameéliore la résolution spatiale des images. Maisitle d’une pixellisation du détecteur dans
les trous du collimateur (4 pixels par trou) n'a ma étre réalisée. En effet, cette géométrie
simulée par PENELOPE-TASMANIA (pour le calcul desjpctions) et par SINDBAD (pour

le calcul de la matrice R) présente des différenCes différences sont trop importantes pour
permettre une convergence de la reconstructiaerdit intéressant de poursuivre cette étude
avec une modélisation du systéme plus réaliste lpotalcul de la matrice du systéme. Celle-
ci pourrait dans un premier temps étre réalisée kviogiciel PENELOPE.

L’architecture HiSens a également été étudiéacaguisition tomographique a l'aide
du logiciel SINDBAD en mode émission analytiquermettant d’évaluer les projections a
différents angle de vue et la matrice (modélisangéométrie du systéme sous un angle de
vue) nécessaire aux méthodes de reconstructionc Awmefantdme 3D, l'information de
profondeur d’interaction dans le détecteur (dissafibn en 5 sous-couches) et la pixellisation
du détecteur dans les trous du collimateur a grangterture angulaire (4 pixels par trou) ont
permis de préciser la localisation spatiale descesudans le fantéme 3D, donc d’améliorer la
résolution spatialeNous avons pu ainsi gagner un facteur 5 sur l'effacité tout en
maintenant la résolution spatiale dans le fantdome3. Cette étude devra étre poursuivie
avec un logiciel permettant de modéliser de maniéadiste la physique de détection des
photons dans le détecteur, tel que le logiciel PEDIEE.

Dans tous les cas, une modélisation du systeméuterpprésentatif devait permettre
d’améliorer les images reconstruites par l'inforimatde profondeur d’interaction dans le
détecteur et par la pixellisation du détecteur dasgrous du collimateur a grande ouverture
angulaire. Enfin, I'architecture HiSens a uniquetn&e évaluée avec les dimensionnements
définis dans le chapitre VI. Il serait intéressdet réaliser une étude parameétrique sur le
dimensionnement de I'architecture (dimension duectéur, dimension du collimateur,
dimension du volume reconstruit), afin de mettreésidence un dimensionnement pour
lequel I'information de profondeur d’interactiona la pixellisation du détecteur optimise la
gualité des images. Il serait également intéresdaméaliser une étude de détectabilité, avec
de petites sources chaudes (diametre inférieur mrhp dans un milieu tiede, afin d’évaluer
l'intérét d’HiSens en I'oncologie, pour la détectide tumeurs ou métastases au niveau des 0s
ou de repérer les ganglions sentinelles lors d’ancer du sein par exemple. Il serait
également intéressant de réaliser une étude densliSe@ur I'imagerie cardiaque, avec des
sources froides dans un milieu chaud. Ces étudesetteont éventuellement de cibler une ou
plusieurs applications pour lesquelles [larchiteetuHiSens offrira les meilleures
performances.

De plus, I'étape de validation expérimentale dechigecture HiSens doit étre poursuivie
au sein du laboratoire, avec la caméra Minigami emuis disposons actuellement. En effet,
les premiéres expériences ont été réalisées avdétanteur et un collimateur disponibles, et
dont les dimensionnements ne correspondent pasxadgdinis en simulation. Nous avons
donc simplement montré que nous pouvions réaliser atquisitions expérimentales et le
traitement des données correspondantes. La validdbit étre désormais réalisée avec un
collimateur a large ouverture angulaire et un pas gdixels détecteurs plus petit. Leurs
dimensions s’approcheront de celles définies erulsition, c'est-a-dire deux détecteurs
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monolithiques pixellisés CdZnTe avec un pas delmigel,6 mm pour I'un et de 0,8 mm pour
'autre, et deux collimateurs a trous parallélegésaen tungsténe, avec un pas de trous de
1,6 mm, une épaisseur septale de 0,15 mm et uneunaeptale de 29 mm (type LEHR) pour
'un et 13,5 mm (type HiSens) pour l'autre. Cetididation expérimentale est en cours.

Enfin, il parait envisageable que les architecté@rdmse de détecteurs semi-conducteurs
CdzZnTe, comme les caméras cardiaques de CardiArdeo8pectrum Dynamics, puissent
bénéficier du principe d’HiSens. En effet, le pipec d’HiSens est adaptable sur n’importe
guelle architecture car ne nécessite pas de lafimodbeule une électronique spécifique,
permettant d’obtenir la profondeur d’interactionsdphotons dans le détecteur, et un
traitement de cette information doivent étre mseplace.

L’architecture Hisens a fait I'objet d’'un brevet Efn° FR 2006/002360] et les premiers
travaux sur larchitecture Hisens, avec une soupcactuelle, ont fait I'objet d'une
publication dans la revue IEEE Nuclear Science $giym Conference Record [Guérin, et
al., 2006].
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Annexe | :

Présentation de I'effet photoélectrique et de
la diffusion Compton

Cette annexe a pour but de présenter succinctdesedéeux principales interactions ¢
' photons avec la matiére, aux énergies des princigaiionucléides utilisésl'interaction pa;
.effet photoélectrique et l'interaction par diffusi€ompton (ou dffision incohérente). L
‘diffusion Rayleigh (ou diffusion cohérente) n’esaspprésentée car sa proportion:
‘négligeable aux énergies considérées en médeciokaine devant celle de [Ieff

. photoélectrique et de la diffusion Compton.

| L'effet photoélectrique

Lors d’une interaction par effet photoélectrique,photon céde son intégralité de son
énergie Ea un électron lié a un atome. Cet électrons, aloramé photoélectron, est éjecté
avec une énergie cinétiguei=E — B, ou E est I'énergie de liaison de I'électron de sa
couche électronique d’origine (Figure Annexe 1-169)

O photo-électron

photon gamma

incident

O3 - électron
Auger

1 - expulsion

d ‘un électron ou

® photon de
2 - comblement de fluorescence

I ‘orbitale

Figure Annexe |-169 : L'effet photoélectrique.

A la suite de cette interaction, le cortége élettjoe de I'atome se réorganise et I'atome
émet des rayons X caractéristiques ou des électtgngyer d’énergie caractéristique. La

225



Annexe |

section efficace photoélectrique dépend fortementl’énergie du photon et du numéro
atomique Z du milieu absorbeur.

Il La diffusion Compton

Lors d’'une interaction par diffusion Compton, leofdn céde une partie de son énergie
Ei a un électron faiblement lié a un atome. Ce phegiralors dévié de sa trajectoire initiale
d’angle angle de diffusio®. Dans le processus, la part de I'énergie initiagsmise a
I'électron est absorbée au voisinage du point éfattion. Le reste, diffusé, est transporté
beaucoup plus loin (Figure Annexe I-170).

photon gamma photon gamma
incident ® diffusé

électron de
recul

Figure Annexe 1-170 : La diffusion Compton.

Selon les lois de conservation de I'énergie, let@haliffusé possede I'énergiegf
suivante :
Ei

i _ guation
1+ (t’(l Cosﬂ) Annexe |-51

avec un parameti@exprimant le rapport entre I'énergie du photoridant E et I'énergie de
masse de I'électron (stf).

__E =Ei(kev) Equation
m_c? 511 Annexe |-52

Dans I'Equation Annexe 1-51, I'énergie de liaisoa kElectron est négligée car I'effet
Compton concerne les électrons faiblement lié toe, donc des couches électronique
externe. L'énergie diffusée est maximale pdur 0° et minimale pour® = 180° qui
correspond au phénomene de rétrodiffusion.

La distribution angulaire des photons diffusé d#asgle solide @ autour de la
direction 8 par rapport a la direction du photon incident, @stenue a partir de la section
efficace différentielle par électron, dont la fodethéorique est donnée par Klein-Nishina :

dGe . ( 1 )jz(]ﬁ' COSzej(l_l_ &,2(1— COS))Z ] Equation

do  °l1+g(1-cow 2 (1+co0)(1+E£(1- cod)) Annexe 1-53

ou L, = 2,818 fm est la rayon classique de I'électron.
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Annexe Il :
Les formules analytigues de quelques
collimateurs

Cette annexe a pour but de présenter les formulathématiques analytiqui
‘permettant d’évaluer la résolution spatiale etfitetité d’un collimateur pinholed’un:
rcollimateur a trous paralléles, d'un collimateumeergent ou encore d'un catiateut
'multifentes. :

| Le collimateur pinhole

Les formules analytiques de la résolution spagaléefficacité des collimateurs pinhole
sont synthétisées dans [Anger, 1967] [Smith, e2803] [Seret, et al., 2004] et [Wieczorek,
et al., 2006]. Rappelons que ce collimateur esttitmé d’une ouverture circulaire au bout
d’un blindage conique (Figure Annexe 1l-171). L'@uture circulaire est caractérisée par son
diameétre (d) et son angle d’acceptanag. Cette ouverture est placée a une distance du
détecteur (a), appelée distance focale. Et la saestplacée a une distance (b) de I'ouverture
du collimateur.

Le collimateur pinhole possede un facteur de gsssanent (G), égal au rapport entre la
distance focale et la distance entre la souroe l&uverture (Equation Annexe [1-54).

c=2 Equation
b Annexe |I-54

La résolution spatiale du collimateur pinholegfRest donnée par I'Equation Annexe Il-
55, et I'efficacité du collimateur pinhole & par 'Equation Annexe 11-56 :

R = d.(a+h) Equation

coll a Annexe II-55

S, =d coso, . Equzlaltigg
co ¢ 1612 nnexe II-

avect; est I'angle des photons atteignant le détecteurgpgort a la normale du détecteur, et
d. est le diametre effectif de I'ouverture, c'esti@dun diametre tenant compte de la
pénétration par I'ouverture. Ce diametre effecsf ealculée en tenant compte du diamétre
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(d), de l'angle d'acceptancen) et du coefficient d'atténuation linéique p du ératu
constituant le collimateur (Equation Annexe 11-57).

_ 2. a Equation
de - \/d(a + _tanzj Annexe [I-57

u

-.Source

Collimateur

Détecteur

Figure Annexe 11-171 : Schéma d’un collimateur miteh

Il Le collimateur a trous paralléles

Les formules analytiques de la résolution spatieiel’efficacité des collimateurs
orthogonal a trous paralléles sont synthétisées fi&asller, et al., 1967] [Moore, et al., 1992]
[de Lagrevol, et al., 1995] [Smith, et al., 2008]igczorek, et al., 2006].

Rappelons que le collimateur a trous parallélesuastollimateur dont les trous sont
paralléles entre eux et orientés orthogonalemelat surface de détection. Ainsi seuls les
photons incidents de direction normale a la surfiealétection atteignent le détecteur. Ce
collimateur se caractérise par le diamétre de rees t(d), I'épaisseur septale (s), et hauteur
septale (a) (Figure Annexe II-172). Le collimatest placé a une distance ¢ du cnetre du
détecteur et la source est placée a la distanae(byuverture du collimateur.

Ce collimateur ne posséde pas de facteur de gsmmdent (G=1). La résolution
spatiale du collimateur (g) est donnée par I'Equation Annexe 1I-58, et I'editité du
collimateur (Son) par I'Equation Annexe [I-59.

R = d(g, +b+c) Equation
coll a, Annexe 11-58

s —k? d? ’ Equation
T e, (d+s) Annexe 11-59
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avec @ le longueur effective des septa, c'est-a-dire haateur tenant compte de la
pénétration septale. Cette longueur effective dgdasest calculée en tenant compte de la
hauteur du collimateur (a) et du coefficient d’'attétion linéique p du matériau constituant le
collimateur (Equation Annexe 11-60).

a —a- 2 Equation
€ m Annexe |1-60
@ Source

ponctuelle

! ' ; ;
I v e
1 il H
' 1 H
eTecepacestesecessepaaae cecesseesns aant creeans S e
)
'
'
' \
I v
1 i}
! \ Collimateur
a ' ' 5 \
' \ a trous paralléles
1 L}
1 1
1 '
1 \
I 1
1 1
! \
$ ,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,,, e e P S ...

44444444 ¥

Détecteur

Figure Annexe 11-172 : Schéma d’'un collimateur@us paralléles.

1l Le collimateur convergent cone-beam

Les formules analytiques de la résolution spatieiel’efficacité des collimateurs
orthogonal a trous paralléles sont données dansdxiiek, et al., 2006].

Rappelons que le collimateur cone-beam (coniquéooalis€) est caractérisé par des
trous dont les axes convergent vers un seul ppoit{ focal). Ce collimateur se caractérise
par le diameétre de ses trous (d), I'épaisseur ke$d, hauteur septale (a), et sa distance
focale (f), correspondant a la distance entre lintateur et le point focal (Figure Annexe II-
173). La source est placée a la distance (b) dimadéur.

~ Le collimateur cone-beam possede un facteur dedgisement (G), donné par
'Equation Annexe 11-61.

o))

G= f+ Equation

f-b Annexe lI-61

La résolution spatiale du collimateur cone-beagjfest donnée par I'Equation Annexe
1I-62 et I'efficacité du collimateur cone-beamy{$ par 'Equation Annexe 11-63.

R :M L Equation
coll a f+a Annexe 1-62
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S

coll —

f oy Equation
Scoll,parallél{ﬁ} cos' @ Annexe 11-63

ol S, paraicie €St I'efficacité du collimateur a trous parallé®nnée par 'Equation Annexe
[I-59. Pour prendre en compte la pénétration dptasdu collimateur cone-beam, la hauteur
du collimateur (a) peut étre remplacer padans les formules précédentes.

.............................................. Point focal

| source

cone-beam

Figure Annexe 11-173 : Schéma d’un collimateur ctveam.

IV Le collimateur a multifentes tournantes

Les formules analytiques de la résolution spatetel’efficacité du collimateur a
multifentes tournantes sont données dans [WieczeteX., 2006].

Rappelons que le collimateur a fentes tournantesiresollimateur a fentes paralléles
étroites a ouverture 1D en rotation autour d’'un esetré sur le centre de la caméra. Il est
caractérisé par la largeur de ses fentes (d),iEépar septale (s), la hauteur septale (a). La
source est placée a la distance (b) du collimatieeirdétecteur qui lui est associé est un
détecteur, en forme de barrette, et le largey: Wigure Annexe 11-174).

Ce collimateur ne possede pas de facteur de gemmdent (G=1). La résolution spatiale
du collimateur multifentes est sensiblement égatelie du collimateur parallele. L'efficacité
du collimateur multifentes (&) est donnée approximativement par I'Equation An64.

“'" 4n ala+b) d+s

AWie, d Equation
.cosp Annexe 11-64
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ou 3 correspond a I'angle entre la source et I'axe rademau centre du détecteur.

source

source
[
a collimateur
; ‘ I multifentes
collimateur —
multifentes détecteur
= W, >

Figure Annexe 11-174 : Schéma d’un collimateur nfieittes tournantes.

V Synthése des formules analytiques

Type de Résolution spatiale du Efficacité du r';ic(;ti:;riin Paramatres
collimateur collimateur (Roy) collimateur (Son) 9 G)
collimateur _d.(a+b) cos’ a 2, «a
inhol R =— Seont =3 261 ng d, =./d| a+—tan—
pinhole a 160 H 2
2
d2
=K? .| ———
ScoII Le.(d+s)}
collimateur d(a, +b+c) avec: — K: 2
atrous [ — : - G=1 a8, =a-——
N a, circulaires 0,238 Y%
paralléles hexagonaux 0,263
carrés 0,282
collimateur _d{a+b) f £y _f+a @ T
cone-beam RCOII - a . f+a Sl :S(:oll,parallel-(‘r _b] .cos’d G= f-b Scoll,parallel = K2 . a. (d + S)
collimateur _ _dw, d
= S.,. = et .cos G=1
multifentes Rean = Reot, parate “' 4ra(a+b) d+s F

Tableau Annexe 11-66 : Formules analytiques deéfolution spatiale, I'efficacité et de I'agrandisemnt des
collimateurs pinhole, des collimateurs orthogonaursous paralléles,
des collimateurs cone-beam et des collimateursifientes.
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La résolution spatiale du systemey)(Réfinit par I'Equation Annexe 1I-65 et I'efficaéi
du systéme (S) définit par 'Equation Annexe |1-66.

5 3 )
~ » [ Ry Equation
Rs =1/ Rean +(Fj Annexe 11-65
_ Equation

S= ScoII 'Sdet Annege 11-66

ou Ry est la résolution spatiale intrinseque au détecttuou SJe: est la l'efficacité du
détecteur.
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Annexe Il :
Calcul géometrique de la précision de
localisation apportée par les sous-couches
du détecteur CdZnTe

La précision sur la localisation spatiale des sesidans le plan d’axes X et Y apportée
par un collimateur a trous paralléles et une disaton du détecteur CdZnTe selon I'axe Z,
peut étre évaluée par un calcul géométrique sintipéagit, par exemple, de la précision de
localisation apportée par la premiére sous-coudffg, gpar la deuxiéme diff et par la
troisieme dif pour un détecteur segmenté en trois sous-couEimps¢ Annexe IlI-175).

Leale
Cy
C
b 1
d
collimateur a
as_el
| T
détecteur pixellisé

multi-couche
pas_e2
V4
pas_e3

X

Figure Annexe 111-175 : Exemple de la précisionalsalisation spatiale apportée par la profondeur
d’interaction : la premiére sous-couche apportepréeision diff, la deuxi@me une précision di#t la
troisiéme une précision difpour un détecteur segmenté en trois sous-couseesua collimateur matching 1:1.
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La précision de localisation apportée par la preengdus-couche diff par la deuxiéme

diff,, et par la troisieme diffsont données par les équations suivantes :

diff, = /¢ +¢,? - 2.¢,.C, CoSf,

diff, = /¢, +¢,> — 2,.C, oS,

diff, = \/c,2 +¢,? - 2.c,.¢, COSB,

avec

C :g\[az +d2

- b 2, 42
c, = 2t pas_el\/(a+ pas_el) +d

- b BT
s (a+ pas_el+ pas_ez)\/(a-Ir pas_el+ pas_e2)’ +d

- b 5
e (a+ pas_el+ pas_e2+ pas_e3) V(a+ pas_ai+ pas_e2+ pas_edf +d

et avec

6 = arcta{gj - arctarELJ
a a+ pas_el

d d
g, = arctan——— | —arcta
a+ pas_el a+ pas_el+ pas_e2

6, = arcta d —arctal d
a+ pas_el+ pas_e2 a+ pas_el+ pas_e2+ pas_e3

ou a, d, b, et pas_ei sont respectivement la haseptale du collimateur, le diamétre des
trous du collimateur, la distance entre I'entréecdlimateur et le plan source, et I'épaisseur

de la i-eme sous-couche du détecteur.

Equation
Annexe |lI-67
Equation
Annexe 111-68
Equation
Annexe 111-69

Equation
Annexe III-70

Equation
Annexe IlI-71

Equation
Annexe |lI-72

Equation
Annexe III-73

Equation
Annexe |lI-74

Equation
Annexe III-75

Equation
Annexe |lI-76
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TITRE : Etude d'une nouvelle architecture de gammacaméra a base de semi-
conducteurs CdZnTe /CdTe

RESUME :

Les détecteurs a base de semi-conducteurs CdZ&H ¢ sont de bons candidats
pour remplacer les détecteurs a base de scintitlai&al(Tl) en imagerie médicale, et
notamment en imagerie nucléaire. Outre leur conpadis présentent de trés bonnes
performances en terme de résolution en énergidficdeité de détection et de résolution
spatiale intrinséque. lls permettent égalementisigoder d’une nouvelle information, celle de
profondeur d’interaction des photons dans le détectC’est dans ce contexte que le LETI
travaille sur le développement et la réalisatioun@’ nouvelle architecture de gamma cameéra,
a base de semi-conducteurs CdZnTe / CdTe en prbtamieux de leurs performances.

Au cours de ce travail de thése, nous avons prapuséouvelle architecture, baptisée
HiSens (pour High Sensitivity), permettant d’amedio I'efficacité des gamma cameéras
(environ d’un facteur 5), tout en maintenant leégalution spatiale. Cette architecture associe
aux semi-conducteurs CdzZnTe / CdTe, disposant derédondeur d’interaction, une
collimation a larges trous paralléles carrés etisatides méthodes de reconstruction
spécifiqgues. Nous avons évalué les performancdauhitecture HiSens par simulation, en
développant des outils de simulation et des méthatke reconstruction d’images tenant
compte de la profondeur d’interaction des photoassde détecteur. Nous avons poursuivi
ces travaux par une premiere validation expérinkemta sein du laboratoire.

MOTS CLEFS : Collimation, détecteurs semi-conduct@dZnTe, profondeur d’interaction,
architecture HiSens, reconstruction d’'images, imagaonophotonique, SPECT.

TITLE: Investigation of a Gamma Camera Architecture based on CdznTe/CdTe
Semiconductors

ABSTRACT:

CdznTe / CdTe semiconductor gamma ray detectorgjeoel candidates to replace
Nal(Tl) scintillation detectors for medical applimms, notably for nuclear imaging. In
addition to compactness, they present very goofbipeances, in terms of energy resolution,
detection efficiency and intrinsic spatial resaduti These detectors provide also an important
additional information: the depth of interaction thle gamma ray into the detector. This
context led LETI into developing and realizing ngamma camera architecture, based on
CdzZnTe / CdTe semiconductor, in order to benedirfithese recent performances.

During this work, we have proposed a new architectimnamed HiSens (High
Sensitivity), allowing to improve sensitivity (abodactor 5) while preserving spatial
resolution. This architecture associates CdZnTeatlets, providing depth of interaction
information, with a new parallel square hole colliar geometry and uses an adapted image
reconstruction method. We have evaluated HiSerstacture performances with simulation,
after development of simulations software and aaptetl method of iterative reconstruction,
using photon depth of interaction information. Aelpminary experimental validation is
currently investigated at CEA-LETI in order to conf simulations results

KERWORDS: Collimation, CdZnTe semiconductor detestalepth of interaction, HiSens
architecture, image reconstruction, single photarssion imaging, SPECT.



